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Il trapianto di cuore è spesso la soluzione ottimale per pazienti affetti da grave 
insufficienza cardiaca. D’altra parte, a causa della limitata disponibilità di donatori, i 
sistemi di supporto meccanico alla circolazione, come i dispositivi di assistenza 
ventricolare sinistra (Left Ventricular Assist Device, di seguito LVAD), vengono sempre più 
utilizzati non solo come ponte al trapianto, ma anche come trattamento a lungo termine. 
La richiesta, avanzata dal National Institutes of Health, di un dispositivo totalmente 
impiantabile che offra al paziente una completa autonomia non ha però, ad oggi, ricevuto 
risposta. 
Attualmente i dispositivi LVAD richiedono cavi di alimentazione percutanei in grado di 
fornire l’energia necessaria a mantenere in rotazione una protesi  impiantata, la quale 
sostituisce la funzione di pompa del ventricolo sinistro. La necessità di cavi percutanei per 
l’alimentazione della protesi interna comporta un alto rischio di infezione per i pazienti, 
diminuendone così il tasso di sopravvivenza, e costituisce la principale causa di ri-
ospedalizzazione. I cavi di alimentazione inoltre si danneggiano facilmente, limitano la 
mobilità del paziente e costituiscono il principale impedimento alla totale impiantabilità. 
Per tutti questi motivi sarebbe auspicabile alimentare la protesi interna in modalità 
wireless, eliminando così i cavi percutanei. 
In questo lavoro viene proposto un sistema di alimentazione wireless transcutaneo. Lo 
studio è condotto dal punto di vista della teoria elettromagnetica, piuttosto che dal punto 
di vista della teoria circuitale. Il sistema sfrutta il principio del resonant inductive coupling, 
che consiste nella trasmissione di energia in near field tra due risonatori magneticamente 
accoppiati. Tale principio è alla base di molti sistemi di Wireless Power Transfer (WPT), 
utilizzati per ricaricare dispositivi portatili come smartphone e tablet senza la necessità di 
cavi. Gli elementi base del sistema sono due: un trasmettitore esterno e un ricevitore 
impiantato sotto cute. Nel dimensionamento di tali elementi si è tenuto conto dei limiti 
sulle dimensioni imposti dall’ applicazione medica finale. Per rendere risonanti questi due 
elementi è stato posto un condensatore in parallelo ad ognuno di essi. La frequenza di 
lavoro scelta è 13.56MHz, in quanto frequenza centrale della banda ISM [13.553MHz - 









software CST Microwave Studio. I tessuti sono stati modellati con il modello di debye del 
secondo ordine, in generale utilizzato per mezzi dispersivi oltre che dei tessuti umani. 
Successivamente è stata analizzata la distribuzione del SAR (Specific Absorption Rate) all’ 
interno dei tessuti e confrontata con i limiti imposti dalla normativa ICNIRP, al fine di 
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Negli ultimi decenni, l’interesse per apparati biomedicali capaci di aiutare pazienti affetti 
da problemi cardiaci è progressivamente aumentato, grazie anche al progresso 
tecnologico dei componenti circuitali. Nel 1964 il National Heart, Lung and Blood Institute 
(NHLBI) dette inizio all’ Artificial Heart Program. Nel 1970 furono condotte prove cliniche 
per studiare le performance della prima generazione di dispositivi VAD. Nel decennio 
successivo William Pierce e James Donachy svilupparono il Pierce-Donachy VAD, 
successivamente rinominato VAD Thoratec pulsatile. Nel 1980 la Food and Drug 
Administration (FDA) approvò l’utilizzo clinico del dispositivo come ponte al trapianto. 
Questo dispositivo è l’archetipo delle successive generazioni di LVAD e dei cuori 
totalmente artificiali (Total Artificial Heart, di seguito TAH). 
Successivamente, nel 1984 il NHLBI si rivolse a quattro compagnie affinché realizzassero 
un dispositivo VAD completamente impiantabile: Abiomed (Danvers, MA), Nimbus (Rancho 
Cordova, CA), Novacor (Oakland, CA) e Thermo Cardiosystems (Woburn MA). Da test 
successivi e prove cliniche i dispositivi Novacor e Thermo Cardiosystems furono i prescelti. 
La FDA approvò l’utilizzo del dispositivo HeartMate VE pneumatico (Thermo 
Cardiosystems) nel 1994, mentre nel 1998 approvò l’utilizzo dei dispositivi Novacor e 
HeartMate XVE. 
Questi dispositivi furono utilizzati inizialmente come ponte al trapianto, ossia solo per 
brevi periodi. Successivamente furono condotte prove cliniche per confrontare l’uso dei 
dispositivi HeartMate XVE e Novacor con i trattamenti farmacologici destinati a pazienti 
non idonei al trapianto. I risultati suggerirono che era preferibile l’uso di LVAD. Nel caso di 
HeartMate XVE, ad esempio, fu dimostrata una riduzione della mortalità del 48% e un 
notevole aumento della qualità della vita rispetto a pazienti che ricevano terapie 
farmacologiche. Fu così che nel 2002 la FDA approvò l’utilizzo di HeartMate XVE come 
terapia definitiva. 
I primi dispositivi LVAD erano dotati di una pompe pulsatili, azionate elettricamente o ad 
aria compressa. Si tratta essenzialmente di pompe volumetriche, ovvero pompe che 
sfruttano la variazione di volume in una camera per provocare una spinta di fluido. Tali 
dispositivi imitano l’attività fisiologica del cuore ed è per questo che in un primo momento 









inconvenienti. Esse hanno dimensioni relativamente grandi e sono perciò non facilmente 
impiantabili in molti pazienti, soprattutto donne. Sono inoltre più facilmente soggette a 
guasti, a causa delle molte parti in movimento. Per questo motivo la maggior parte dei 
dispositivi LVAD attuali è dotata di pompe a flusso continuo ed in particolare del tipo a 
turbina assiale, che hanno dimensioni ridotte rispetto alle pompe pulsatili. Tali dispositivi 
sono meno soggetti a guasti in quanto le parti in movimento sono in numero ridotto.  
Il primo dispositivo LVAD impiantato dotato di pompa a flusso continuo è stato il BeBakey 
VAD, prodotto della collaborazione tra MicroMed Technology Inc (Houston, TX) e la 
National Aerosnautics and Space Administration. I dispositivi dotati di pompa assiale a 
flusso continuo disponibili sul mercato sono il Jarvic 2000 Flowmaker (Jarvic Heart Inc, 
New York, NY) e l’ HeartMate II (Thoratec Corp, Pleasanton, CA). La FDA ha approvato 
l’utilizzo di HeartMate II come ponte al trapianto nel 2008 e come terapia definitiva nel 
2010. La successiva comparsa sul mercato del dispositivo HeartWare HVAD (HeartWare 
Inc, Framingham, MA), dotato di una pompa centrifuga ha portato alla definizione della 
terza generazione di dispositivi LVAD, in quanto esso non richiede una tasca interna in cui 
posizionare la pompa e consente così di ridurre l’invasività della procedura di impianto. 
Quest’ultimo dispositivo ha recentemente ottenuto l’autorizzazione della FDA per l’utilizzo 
come ponte al trapianto ed il suo collaudo verrà probabilmente concluso a breve [14]. 
I dispositivi LVAD attuali, come HeartMate II e HeartWare, dispongono di cavi di 
alimentazione percutanei che connettono la pompa impiantata a una sorgente di 
alimentazione esterna, che nella maggior parte dei casi è costituita da una coppia di 
batterie al litio, in grado di erogare 14-15V. Tuttavia, i cavi di alimentazione limitano la 
mobilità del paziente, si danneggiano facilmente e sono la principale causa di infezione e 
conseguente ri-ospedalizzazione dei pazienti. A tal fine sarebbe auspicabile alimentare la 
protesi interna in modalità wireless, eliminando così i cavi percutanei. I sistemi Wireless 
Power Tranfert (di seguito WPT) ad oggi proposti per l’alimentazione dei dispositivi VAD e 
TAH sono essenzialmente due: sistemi Transcutaneous Energy Tranfert (TET) e dei sistemi 
Free Range Resonant Electrical Energy Delivery (FREE-D). 
I sistemi TET trasferiscono energia sfruttando l’induzione elettromagnetica tra le due 
bobine di un trasformatore transcutaneo. Il primario è esterno e viene posto sulla 
superficie della pelle, mentre il secondario è impiantato sotto cute. Le frequenze di lavoro 
dei sistemi TET sono dell’ordine delle centinaia di kHz. I sistemi FREE-D trasferiscono 









di lavoro dei sistemi FREE-D sono dell’ordine delle decine di MHz. Entrambi questi sistemi 
saranno descritti in dettaglio nel Cap. 2.  
In questo lavoro di tesi è stata analizzata una possibile configurazione di risonatori 
elettromagnetici per il trasferimento wireless di potenza. Partendo dalle soluzioni 
presentate per i sistemi FREE-D, sono stati scelti ed ottimizzati gli elementi risonanti per 
garantire il massimo accoppiamento tra di essi in presenza dei tessuti umani (pelle, 
grasso, muscolo), nel rispetto delle normative internazionali riguardanti i limiti di SAR 
(Specific Absorption Ratio). Nel Cap. 1 verrà brevemente descritta la fisiologia del cuore 
naturale e il funzionamento di un cuore artificiale. Nel Cap.2 verrà presentata un’analisi 
dello stato dell’arte sui sistemi WPT e verranno descritti in dettaglio i sistemi TET e FREE-
D. sopracitati. Nel Cap. 3 verrà proposto un sistema Wireless Power Transfer 
Transcutaneo portatile, che sfrutta il principio di funzionamento dei sistemi FREE-D. Dopo 
la descrizione del modello del sistema e del modello adottato per i tessuti, sarà presentato 
in dettaglio il dimensionamento degli elementi risonanti, e saranno analizzate le 
prestazioni simulate in termini di potenza trasferita, attraverso l’analisi del parametro di 
scattering S21. Nel Cap. 4 sarà presentato uno studio della sensibilità del sistema al variare 
di parametri caratteristici, come la distanza tra trasmettitore e ricevitore e la variazione 
degli spessori medi dei tessuti coinvolti. Infine, per valutare l’effettiva realizzabilità del 
sistema proposto, verrà analizzata la distribuzione del SAR locale al variare di alcuni 
parametri caratteristici del sistema, confrontandola con i limiti imposti dalla normativa 















1. Cuore naturale e Cuore 
artificiale 
1.1 Il cuore naturale 
Il cuore non è una semplice pompa per il sangue, esso mostra infatti un ampio spettro di 
attività e capacità funzionali ed esegue un’enorme mole di lavoro per l’intero arco della 
vita dell’individuo. Può funzionare indipendentemente dagli stimoli extracardiaci, ma le 
sue prestazioni sono influenzate da fattori nervosi e umorali. E’ posizionato all’interno 
della cassa toracica, tra i polmoni, dietro lo sterno e al di sopra del diaframma, ed ha le 
dimensioni di un pugno chiuso. Un cuore artificiale è in grado di sopperire alla funzione di 
pompa del cuore naturale, qualora tale funzione sia irrimediabilmente compromessa. Di 
seguito viene brevemente descritta l’anatomia e la fisiologia del cuore con particolare 
attenzione alla sua funzione di pompa. Ulteriori approfondimenti riguardanti la fisiologia 
del cuore esulano dallo scopo della presente trattazione. Per approfondimenti si rimanda a 
[1].  
1.1.1 Anatomia del miocardio 
Il cuore è diviso longitudinalmente in due settori separati: un cuore destro, che pompa il 
sangue verso i polmoni, e un cuore sinistro, che pompa il sangue nella circolazione 
sistemica, ovvero attraverso tutti gli organi e i tessuti dell’organismo. Ciascuno di questi 
due settori, a sua volta, è suddiviso in due camere: un atrio e un ventricolo. Gli atri (destro 
e sinistro) fungono principalmente da cavità di raccolta del sangue e da vie di accesso ai 
ventricoli, ma effettuano anche una debole azione di pompaggio che facilita il passaggio 
del sangue dagli atri stessi ai ventricoli. I ventricoli forniscono quasi tutta l’energia che 
spinge il sangue verso i polmoni (ventricolo destro) e verso la circolazione sistemica 
(ventricolo sinistro). Il cuore possiede quattro valvole, che direzionano il flusso sanguigno. 
Due di esse si trovano tra gli atri e i ventricoli, le due restanti si trovano tra i ventricoli e le 
arterie. Più in dettaglio la valvola mitrale o bicuspide separa l’atrio sinistro dal ventricolo 









aortica è posta tra il ventricolo sinistro e l’aorta, la semilunare polmonare è posta infine 
tra il ventricolo destro e l’arteria polmonare.  
 
Fig.  1.1 - Anatomia del cuore  
Il cuore è formato da tre diversi tipi di tessuti. Il miocardio aspecifico forma la 
muscolatura atriale e ventricolare, che si contrae quasi esattamente come il muscolo 
scheletrico, con la differenza che  la durata della contrazione ha una durata molto più 
lunga (circa 300ms). Il miocardio specifico o tessuto pacemaker è specializzato per 
l’eccitazione e per la conduzione degli impulsi elettrici. Il tessuto muscolare specifico, 
infatti, si contrae solo debolmente, in quanto possiede un esiguo numero di miofibrille. 
Infine il tessuto fibroso forma i tendini della valvole cardiache e il fascio che separa la 
zona atriale da quella ventricolare allo scopo di ottenere una corretta propagazione 
dell’impulso elettrico. Il miocardio aspecifico è un tessuto muscolare striato, come quello 
scheletrico, e possiede le tipiche miofibrille con i filamenti di actina e miosina, tra loro 
intercalati, che scorrono gli uni sugli altri durante il processo di contrazione. Le fibre 
miocardiche sono costituite da numerose cellule muscolari, connesse in serie l’una con 
l’altra. Le membrane cellulari si fondono l’una con l’altra per formare le “giunzioni 
serrate”, che lasciano diffondere pressoché liberamente gli ioni. Pertanto la muscolatura 
cardiaca costituisce un sincizio funzionale, nel quale le cellule miocardiche sono 
strettamente connesse tra loro attraverso i dischi intercalari, caratteristici del muscolo 
striato cardiaco, la cui funzione è quella di ottimizzare la distribuzione dell’impulso 









potenziale d’azione si propaga a tutte le altre, di fibra in fibra, anche lateralmente. Più 
nello specifico il cuore è costituito da due distinti sincizi: il sincizio atriale, che costituisce 
le pareti degli atri, e quello ventricolare, che costituisce le pareti dei ventricoli. Questi 
sincizi sono separati l’uno dall’altro, dal tessuto fibroso che si trova intorno agli anelli 
valvolari ed ha la funzione di impedire la propagazione generalizzata dell’impulso elettrico 
tra atri e ventricoli, che, grazie a tale tessuto, può propagarsi solamente attraverso un 
sistema di conduzione specifico costituito dal fascio atrio-ventricolare. La divisione della 
massa muscolare del cuore in due distinti sincizi funzionali permette che gli atri si 
contraggano in anticipo rispetto ai ventricoli, il che è di estrema importanza per il 
funzionamento della pompa cardiaca. 
1.1.2 Fisiologia del miocardio 
1.1.2.1 Il potenziale d’azione 
Il potenziale di riposo della membrana cellulare del miocardio aspecifico va da circa -85 a -
95 mV, mentre nelle fibre specifiche di conduzione (fibre di Purkirije) il potenziale di 
riposo va da -90 a -100mV circa. Il potenziale d’azione inizia quando la membrana 
cellulare si depolarizza, ovvero passa da un potenziale fortemente negativo a uno 
leggermente positivo. La differenza di potenziale transmembrana si inverte (overshoot 
positivo), tanto che  il potenziale all’interno della cellula supera quello del mezzo esterno 
di 20 mV. La fase ascendente rapida del potenziale d’azione è chiamata fase 0. Subito dopo 
la fase ascendente si verifica un breve periodo di ripolarizzazione parziale (fase 1) seguito 
a sua volta da un plateau (fase 2), il quale rappresenta il tempo in cui la membrana 
cellulare resta depolarizzata. La durata del plateau è di circa 200 ms per la muscolatura 
atriale e 300ms per quella ventricolare. Ciò costituisce una delle differenze tra la 
contrazione del muscolo cardiaco e quella del muscolo scheletrico. La durata della 
contrazione del muscolo miocardico, infatti, è da 20 a 50 volte maggiore rispetto a quella 
del muscolo scheletrico. Il potenziale diventa poi progressivamente più negativo (fase 3) 
fino a raggiungere nuovamente il valore del potenziale di riposo. La ripolarizzazione (fase 
3)  è molto più lenta della depolarizzazione (fase 0). L’intervallo compreso tra la fine della 
ripolarizzazione e il successivo potenziale d’azione, in cui il potenziale transmembrana 










Fig.  1.2 Potenziale d’azione cardiaco (cellula ventricolare) 
Nel muscolo cardiaco il potenziale di azione è provocato dall'apertura di due tipi di canali 
transmembrana voltaggio-dipendenti:  
1) canali rapidi del sodio (come quelli del muscolo scheletrico) e  
2) un'altra serie di canali, chiamati canali lenti del calcio o canali calcio-sodio (sono più 
lenti ad aprirsi e restano aperti più a lungo).  
A seguito della apertura dei canali rapidi per il sodio si ha che il sodio entra velocemente 
nella cellula, determinando la rapidissima crescita del potenziale di membrana (Fig.  1.3). 
Successivamente grandi quantità sia di ioni sodio che di ioni calcio, attraverso i canali 
lenti, continuano ad entrare nella fibra muscolare cardiaca. Ciò prolunga il periodo di 
depolarizzazione ed è la causa del plateau nel potenziale di azione. Inoltre gli ioni calcio 
che entrano nella fibra muscolare durante il potenziale di azione hanno un ruolo 
importante in quanto partecipano al processo di eccitazione-contrazione della fibra. 
Quando, al termine di 0,2-0,3 secondi, i canali calcio-sodio lenti si chiudono e l'ingresso di 
ioni calcio e sodio cessa, allora la permeabilità della membrana per il potassio aumenta 
molto rapidamente e la perdita rapida di ioni potassio da parte della fibra fa tornare il 
potenziale di membrana al suo livello di riposo, ponendo fine così al potenziale di azione. 
Le pompe per il sodio, per il potassio, per il calcio ristabiliranno infine le originarie 










Fig.  1.3 – Relazione tra il potenziale d’azione e le correnti ioniche trans membrana 
Dal cuore possono essere registrati due principali tipi di potenziali d’azione. Un tipo, la 
risposta rapida (Fig.  1.2), si registra nelle fibre del miocardio atriale e ventricolare e 
nelle fibre specializzate di conduzione (fibre di Purkinje), situate soprattutto sulla 
superficie interna dei ventricoli. L’altro tipo, la risposta lenta (Fig.  1.4), si registra nel 
nodo senoatriale (SA), il pacemaker naturale del cuore, e nel nodo atrioventricolare (AV), 
il tessuto specializzato nella conduzione dell’impulso cardiaco dagli atri ai ventricoli. Il 
potenziale di riposo transmembrana delle fibre a risposta lenta è notevolmente meno 
negativo di quello delle fibre a risposta rapida. Nelle fibre a risposta lenta inoltre la 
pendenza della depolarizzazione (fase 0) e l’ampiezza dell’overshoot dei potenziali 
d’azione sono inferiori.  
 









L’automaticità1 e la ritmicità2 sono proprietà intrinseche del tessuto cardiaco. Il cuore può 
continuare a battere per un certo tempo anche dopo che è stato rimosso dal corpo; 
pertanto il comportamento automatico persiste anche quando il cuore è privato di 
qualsiasi controllo nervoso e umorale. Se un cuore isolato di recente viene perfuso 
artificialmente, le contrazioni ritmiche del cuore persistono per alcune ore. Alcune cellule 
di ciascuna camera cardiaca sono capaci di iniziare i battiti; queste cellule si trovano 
principalmente nei tessuti nodali e nei tessuti specializzati di conduzione. L’innervazione 
modifica la frequenza dei battiti cardiaci e influenza altre importanti proprietà del cuore. 
Tuttavia il grande numero di pazienti sottoposti a trapianto di cuore possono condurre 
una vita relativamente normale; ciò dimostra che l’integrità dell’innervazione non è 
essenziale per una efficiente funzione cardiaca. 
La principale caratteristica dei potenziali d’azione delle cellule automatiche a risposta 
lenta (pacemaker) è la fase 4. Mentre nelle cellule non automatiche a risposta rapida, che 
formano il miocardio aspecifico, il potenziale di membrana rimane costante per tutta la 
fase 4, nelle fibre automatiche il potenziale di membrana mostra in questa fase una 
depolarizzazione graduale (si parla di potenziale pacemaker). Tale depolarizzazione 
procede a velocità costante fino a quando, raggiunta la soglia di eccitabilità, innesca un 
potenziale d’azione (fase 0). La frequenza di scarica delle cellule automatiche può essere 
modificata facendo variare: 
 La pendenza del potenziale pacemaker 
 Il valore di massima negatività nella fase 4 
 Il valore del potenziale di soglia 
1.1.2.2 Sistema di conduzione  
Localizzato nell’atrio destro, alla base della vena cava superiore, vi è il nodo senoatriale 
(nodo SA), dalle dimensioni paragonabili alla punta di una matita e formato da un insieme 
di cellule aventi proprietà auto-eccitatorie (paragrafo 1.1.2.1). Tali cellule sono dette 
cellule pacemaker e sono quelle che formano il tessuto miocardico specifico, come 
accennato precedentemente. Esse generano un potenziale d’azione alla frequenza di 70 
impulsi al minuto. Dal nodo seno SA l’attivazione si propaga lungo gli atri, ma non si può 
propagare direttamente attraverso il confine tra atri e ventricoli, a causa della presenza 
del tessuto fibroso. Il nodo atrioventricolare (nodo AV) è localizzato nella regione di 
                                                          
1 Capacità di iniziare in modo automatico il battito cardiaco 









confine tra atri e ventricoli; esso possiede una frequenza intrinseca di 50 impulsi al 
minuto. Tuttavia se il nodo AV è innescato a una frequenza superiore alla sua frequenza 
intrinseca, la frequenza con cui esso genera potenziali d’azione si accorda al valore di tale 
frequenza maggiore. Dal momento che la frequenza intrinseca di auto-generazione degli 
impulsi elettrici da parte del nodo SA è la più alta, rispetto ad essa è settata la frequenza di 
funzionamento di tutto il cuore. Qualora la connessione tra gli atri e il nodo AV fosse 
deficitaria, sarebbe lo stesso nodo AV ad imporre la sua frequenza intrinseca all’intero 
sistema. In ogni caso in un cuore in condizioni fisiologiche, il nodo AV costituisce 
solamente un percorso conduttivo che consente agli impulsi provenienti dal nodo SA di 
propagarsi dagli atri ai ventricoli. La propagazione degli impulsi elettrici dal nodo AV ai 
ventricoli avviene attraverso un sistema di conduzione specializzato. A livello prossimale 
questo sistema è costituito dal fascio di His che a livello distale si ramifica in due fasci 
(destro e sinistro) che si propagano in entrambi i lati del setto del cuore, con il fascio 
destro che a sua volta si divide in un fascio inferiore e in un fascio superiore. A livello 
ancora più distale le diramazioni vanno a formare le fibre di Purkinje, che divergono 
all’interno della parete del ventricolo. La propagazione dell’onda di attivazione lungo il 
sistema di conduzione avviene ad una velocità relativamente alta solo quando si è 
all’interno della regione ventricolare; nella fase precedente invece la propagazione 
avviene a una velocità estremamente lenta. Dalla regione interna della parete ventricolare 
i molti siti di attivazione causano la formazione di un fronte d’onda che si propaga 
attraverso la massa ventricolare dall’interno verso l’esterno, mediante un processo di 
attivazione che si trasmette di cellula in cellula. Una volta che il processo di attivazione ha 
investito tutta la regione ventricolare, si ha un processo di ripolarizzazione. La 
ripolarizzazione non è un fenomeno di propagazione e coinvolge le cellule cardiache in 
modo individuale; ci si aspetterebbe quindi che le cellule che si depolarizzano per prime 
siano anche quelle che procedono per prime alla fase di ripolarizzazione. Invece, dal 
momento che la durata del potenziale d’azione delle cellule dell’epicardio (tessuto 
cardiaco più esterno) è inferiore alla durata del potenziale d’azione delle cellule 
dell’endocardio (tessuto cardiaco più interno), le cellule dell’epicardio, che sono le ultime 
a depolarizzarsi, sono anche le prime a ripolarizzarsi. Pertanto possiamo pensare che, 
mentre l’onda di depolarizzazione si propaga dall’endocardio all’epicardio, l’onda di 
ripolarizzazione procede nel verso opposto, ovvero dall’epicardio all’endocardio. La 
velocità di propagazione del potenziale d’azione delle fibre atriali e ventricolari è di circa 









quella delle fibre muscolari scheletriche. La velocità delle diverse parti del sistema 
specifico di conduzione varia da 0.02 a 4 m/s. 
1.1.2.3 Il ciclo cardiaco 
Per ciclo cardiaco si intende il periodo che intercorre tra l’inizio di una contrazione 
cardiaca completa e l’inizio di quella successiva. Ogni ciclo ha inizio con la generazione 
spontanea di un potenziale d’azione nel nodo SA, che pertanto funge da segna-passo 
(pacemaker). Dal nodo SA il potenziale d’azione si propaga rapidamente attraverso 
entrambi gli atri e poi, attraverso il nodo AV e il fascio AV, fino ai ventricoli, pompando 
perciò sangue in questi ultimi prima che si verifichi la sistole ventricolare, molto energica. 
Pertanto gli atri funzionano come pompe di innesco per i ventricoli, mentre sono questi 
ultimi che forniscono la principale potenza per la spinta del sangue attraverso il sistema 
vascolare. Il ciclo cardiaco consiste di un periodo di rilassamento detto diastole e di un 
periodo di contrazione detto sistole.  
1. Funzione di pompa degli atri 
Normalmente il sangue scorre ininterrottamente dalle grosse vene ali atri e , 
generalmente, circa il 75% di esso passa direttamente dagli atri ai ventricoli ancor 
prima che gli atri si contraggano. Successivamente la contrazione atriale aggiunge 
il rimanente 25% al riempimento ventricolare. Pertanto gli atri funzionano come 
semplici pompe di innesco che aumentano di circa il 25% l’efficienza della pompa 
ventricolare. 
2. Funzione di pompa dei ventricoli 
a. Riempimento ventricolare durante le diastole 
Durante la sistole ventricolare, essendo chiuse le valvole atrioventricolari, si 
accumula molto sangue negli atri e la pressione atriale aumenta. Terminata la 
sistole, le pressioni ventricolari scendono di nuovo ai bassi valori diastolici e 
quindi al di sotto delle pressioni atriali. Ciò provoca l’apertura delle valvole 
atrioventricolari e permette al sangue di fluire rapidamente nei ventricoli. A 
questo punto le pressioni atriali scendono quasi al livello delle pressioni 
ventricolari, poiché i normali diametri delle valvole atrioventricolari sono così 
ampi da non opporre quasi nessuna resistenza al flusso di sanguigno. 









addizionale al flusso di sangue verso i ventricoli e contribuendo per circa il 
25% al riempimento ventricolare. 
b. Eiezione di sangue dai ventricoli durante la sistole 
 Contrazione isometrica (isovolumetrica). Immediatamente dopo 
l’inizio della contrazione ventricolare, la pressione all’interno dei 
ventricoli sale rapidamente, determinando la chiusura delle valvole 
atrioventricolari. Successivamente i ventricoli sviluppano una 
pressione sufficiente a indurre le valvole semilunari (aortica e 
polmonare) ad aprirsi, vincendo le pressioni vigenti 
rispettivamente nell’aorta e nell’arteria polmonare. Perciò durante 
tale periodo, pur contraendosi, i ventricoli non si svuotano. 
 Periodo di eiezione. Non appena la pressione ventricolare sinistra 
supera gli 80 mmHg e quella ventricolare destra gli 8 mmHg, le 
valvole semilunari si aprono e il sangue comincia a riversarsi fuori 
dai ventricoli. 
 Periodo di rilasciamento isometrico (isovolumetrico). Alla fine 
della sistole inizia subito il rilasciamento ventricolare per cui si ha 
una rapida caduta della pressione ventricolare. Le pressioni delle 
grandi arterie distese risultano più alte di quelle ventricoli, per cui 
spingono immediatamente sangue verso i ventricoli e determinano 
in tal modo la brusca chiusura delle valvole aortica e polmonare. La 
muscolatura ventricolare continua a rilasciarsi, pur non 
modificandosi il volume dei ventricoli. Durante questo periodo le 











Fig.  1.5 Ciclo cardiaco 
Da quanto appena detto appare evidente come la funzione delle valvole atrioventricolari 
sia quella di impedire il riflusso di sangue dai ventricoli agli atri durante la sistole, mentre 
quella delle valvole semilunari sia impedire il reflusso dall’aorta e dall’arteria polmonare 
ai ventricoli durante le diastole. Tutte le valvole cardiache si aprono e si chiudono 
passivamente, ed in particolare, si chiudono quando si instaura un gradiente di pressione 
che tenderebbe a far rifluire il sangue indietro e si aprono quando il gradiente di pressione 
forza il sangue fluire in avanti. 
Il volume che raggiunge ciascun ventricolo durante la diastole nella fase di riempimento 
ventricolare, normalmente pari a 150-180ml, è detto volume diastolico finale o volume 
telediastolico. 
Il volume espulso durante la sistole da ciascun ventricolo, normalmente pari a 70ml, 
costituisce la gittata sistolica. 










1.1.2.4 Regolazione della funzione cardiaca 
Nell'individuo a riposo, il cuore deve pompare soltanto 4-6 litri di sangue al minuto, 
mentre durante lo svolgimento d'una intensa attività fisica può arrivare a pompare una 
quantità di sangue da 4 a 7 volte maggiore. Esistono due meccanismi fondamentali per 
regolare il volume di sangue pompato dal cuore:  
1) Regolazione intrinseca: Legge di Frank-Starling 
2) Regolazione estrinseca: sistema nervoso autonomo. 
Regolazione intrinseca dell’attività cardiaca: La legge del cuore di Frank-Starling 
Il meccanismo di regolazione intrinseca dell’attività cardiaca è legato alle proprietà del 
tessuto miocardico di modificare la propria forza di contrazione adeguandola alla richiesta 
emodinamica dell’organismo. Questo fenomeno è espresso dalla legge del cuore di Frank-
Starling, la quale stabilisce che: l’energia di contrazione delle cellule cardiache cresce 
all’aumentare del loro allungamento iniziale (precarico). Sostanzialmente la legge del 
cuore stabilisce che quanto più l'organo viene riempito durante le diastole, tanto maggiore 
sarà la quantità di sangue pompata nell'aorta, ossia entro limiti fisiologici il cuore pompa 
tutto il sangue che giunge ad esso, evitando ogni eccessivo ristagno di sangue nelle vene. In 
linea generale quando una quantità extra di sangue affluisce ai ventricoli, le fibre 
miocardiche vengono stirate maggiormente ed assumono perciò una lunghezza maggiore; 
ciò a sua volta determina una contrazione muscolare di maggior forza a seguito dello 
stiramento iniziale dei filamenti di actina e di miosina. Pertanto il ventricolo, grazie 
all'incremento della sua forza propulsiva, automaticamente pompa nelle arterie la 
quantità extra di sangue ricevuta dalle vene. Uno dei principali fattori che regola la 
quantità di sangue  che affluisce al cuore é il ritorno venoso. La quantità di sangue che 
scorre attraverso tutti i tessuti periferici ritorna, attraverso le vene, all'atrio destro. Il 
cuore a sua volta pompa automaticamente nelle arterie sistemiche tutto questo sangue, 
che così ritorna di nuovo in circolo. Uno dei principali aspetti della legge di Frank-Starling 
sta nel fatto che, entro limiti ragionevoli, variazioni del carico di pressione nelle arterie 
contro cui opera la pompa cardiaca (postcarico), non hanno quasi effetto sulla quantità di 
sangue pompata dal cuore stesso al minuto (gittata cardiaca). 
Regolazione estrinseca dell’attività cardiaca: Il  sistema nervoso autonomo 
Il cuore é riccamente innervato da fibre simpatiche e parasimpatiche (vagali) che 









più del 100% la gittata cardiaca (                                     
                 ), agendo sulla frequenza cardiaca; al contrario la stimolazione vagale 
può farla cadere fino a zero o quasi. 
Una forte stimolazione simpatica può aumentare la frequenza cardiaca nell'uomo fino a 
200 e raramente anche 250 battiti al minuto. Aumentando la frequenza cardiaca aumenta 
anche la forza con la quale il muscolo cardiaco si contrae, con aumento del volume di 
sangue pompato e della pressione di eiezione. A seguito di una stimolazione simpatica 
infatti la gittata cardiaca può spesso aumentare di due o anche tre volte. Al contrario 
un'inibizione del sistema simpatico provoca una moderata diminuzione dell'attività della 
pompa cardiaca. In condizioni normali, infatti, le fibre nervose simpatiche dirette al cuore 
scaricano continuamente impulsi a bassa frequenza che mantengono l'attività cardiaca su 
un livello del 30% superiore a quello che si ha in assenza completa di stimolazione 
simpatica. Pertanto quando questa attività tonica del sistema simpatico viene inibita, 
diminuiscono sia la frequenza cardiaca sia la forza della contrazione ventricolare e si 
riduce così fino in misura del 30% l'azione di pompa del cuore. 
Una forte stimolazione parasimpatica riduce la forza della contrazione cardiaca del 20-
30%: come si nota tale diminuzione non é assai rilevante, in quanto le fibre vagali si 
distribuiscono prevalentemente agli atri e poco ai ventricoli, dove si sviluppa la forza di 
contrazione del cuore. Nonostante ciò il forte abbassamento della frequenza cardiaca 
associato alla pur lieve diminuzione della forza di contrazione può ridurre l'attività della 
pompa ventricolare anche più del 50%. Un' intensa stimolazione vagale del cuore può 
addirittura arrestare il battito cardiaco per pochi secondi, ma poi di solito il cuore 
comincia di nuovo a battere (la cosiddetta "fuga" dal vago) a una frequenza di 20-30 battiti 
al minuto. 
Generalmente quanto più frequenti sono i battiti del cuore tanto maggiore é la quantità di 
sangue da esso pompata per ogni minuto ma con limitazioni molto importanti. Per 
esempio quando la frequenza cardiaca sale al di sopra di un certo livello critico, la forza di 
contrazione del cuore diminuisce, in quanto il periodo diastolico tra una contrazione e 
l'altra viene ad essere così ridotto che il sangue non ha il tempo di affluire in quantità 
adeguata dagli atri ai ventricoli. Se viene fatta aumentare la frequenza cardiaca mediante 
stimolazione del simpatico, la capacità massima di pompaggio del cuore si verifica tra 170 e 
220 battiti al minuto. A frequenze cardiache maggiori invece non corrisponde un aumento 









1.1.2.5 Il Cuore artificiale 
Un cuore artificiale o VAD (Ventricular Assist Device) è un dispositivo di supporto 
meccanico alla circolazione in grado di sostituire la funzione di pompa di uno o entrambi i 
ventricoli. Un VAD può essere usato come ponte al trapianto, per pazienti in attesa di un 
cuore naturale compatibile, oppure come terapia permanente. I cosiddetti “cuori 
artificiali” comprendono dispositivi VAD tra loro leggermente diversi. Un VAD può 
sostituire la funzione di pompa del solo ventricolo sinistro (LVAD, Left Ventricular Assist 
Device), del solo ventricolo destro (RVAD, Right Ventricular Assist Device) o di entrambi i 
ventricoli (BiVAD, Bi-Ventricular Assist Device). In quest’ultimo caso si può parlare anche 
di cuore totalmente artificiale o TAH (Total Artificial Heart). Nella maggior parte dei casi i 
pazienti affetti da insufficienza cardiaca presentano un deficit nella funzione di pompa del 
ventricolo sinistro. Il dispositivo LVAD è quindi più utilizzato rispetto ai dispositivi RVAD e 
BiVAD. I dispositivi LVAD attualmente presenti in commercio sono riportati in Fig.  1.6.  
 
Fig.  1.6 – Dispositivi LVAD disponibili in commercio 
Il principio di funzionamento di ognuno di questi dispositivi è molto simile. In questa 
trattazione si è fatto riferimento al dispositivo Jarvic 2000 FlowMaker, di cui si riportano le 









1.1.3 Il dispositivo Jarvic 2000 FlowMaker 
Come tutti i dispositivi LVAD, il Jarvic 2000 è dotato di una turbina assiale miniaturizzata, 
che, nel caso specifico, è posta in un alloggiamento in titanio (Fig.  1.7). Il girante, pilotato 
magneticamente, è sostenuto da supporti meccanici in silicone ed è l’unica parte in 
movimento.  
 
Fig.  1.7 Turbina assiale miniaturizzata (Diametro di 1 pollice, Peso=90g) 
La protesi viene impiantata nel  tessuto pericardico che circonda il cuore, e fissata all’apice 
del ventricolo tramite delle cuciture a fascia (3. sewing cuff  - Fig.  1.8) . Il sangue raggiunge 
l’aorta tramite un condotto in essa innestato (5. outflow graft - Fig.  1.8). Esistono due 
versioni del Jarvic 2000. Nella versione di uso clinico negli USA il cavo percutaneo, 
necessario per l’alimentazione della protesi interna, fuoriesce dall’addome. In Europa 
invece è stata approvata una seconda versione, in cui il cavo di alimentazione fuoriesce 
nella zona retro auricolare. Nella seconda versione si ricorre ad un cavo retro auricolare 
perché la zona di contatto con l’esterno del corpo, da cui possono provenire le infezioni, 
sia il più possibile lontano dal cuore. 
 









Una volta che il cavo di alimentazione è stato portato all’esterno del corpo, esso viene 
connesso a un cavo esterno più flessibile (Fig.  1.9 - 1a), che agisce da prolunga e che, nella 
versione “retro auricolare”, è detto pedestal (Fig.  1.9 - 1b). Il cavo esterno è poi connesso 
ad un controller (Fig.  1.9 - 2), che mantiene la turbina in rotazione alla velocità selezionata, 
indica la potenza da essa utilizzata ed avvisa il paziente qualora sia necessaria la ricarica 
della batteria. Il controller è poi connesso ad una batteria al litio (Fig.  1.9 - 3) tramite un 
cavo a Y (Fig.  1.9 - 4), che consente di ricaricare la batteria senza la necessità fermare la 
pompa. L’autonomia di tale batteria è di circa 12 ore. 
 
Fig.  1.9 – Componenti esterni del Jarvic 2000 
Ogni paziente è poi dotato di componenti di backup, a cui ricorrere qualora venga 
danneggiato uno dei componenti originari. Inoltre viene fornita una batteria al piombo, 
più ingombrante e pesante, da utilizzare durante la notte (Fig.  1.10). 
 









La potenza massima che tali batterie devono essere in grado di fornire alla pompa cardiaca 
è pari a 13W. Tale quantitativo di potenza è, però, richiesto raramente. Le potenze 
necessarie in condizioni di normale funzionamento sono pari a 5-6W. 
La visione complessiva del dispositivo indossato dal paziente è riportata in Fig.  1.11 (a). 
La necessità di cavi percutanei per l’alimentazione della protesi interna comporta un alto 
rischio di infezione per i pazienti, diminuendone così il tasso di sopravvivenza, e 
costituisce la principale causa di ri-ospedalizzazione. I cavi di alimentazione inoltre si 
danneggiano facilmente, limitano la mobilità del paziente e costituiscono il principale 
impedimento alla totale impiantabilità.  
L’obiettivo che si vuole raggiungere è la sostituzione del cavo di alimentazione percutaneo 
con un sistema WPT  Transcutaneo in grado di alimentare la protesi interna in modalità 
wireless, come mostrato in Fig.  1.11 (b).  
 
Fig.  1.11 – Dispositivo Jarvic 2000 indossato dal paziente 
Un sistema WPT nella sua forma più semplice è costituito da due elementi 
magneticamente accoppiati, alimentati in AC, mentre la batteria esterna fornisce un 
segnale DC. E’ perciò necessario convertire il segnale DC in AC prima di farlo passare 
attraverso i tessuti. Una volta trasferita la potenza all’interno del corpo sarà inoltre 
necessario ri-convertire i segnali in DC, tramite un raddrizzatore, in quanto la pompa 
cardiaca richiede un’ alimentazione DC. Il segnale in uscita dal raddrizzatore potrà 




















2. Stato dell’Arte 
2.1 Sistemi TET  
Lo schema di principio di un sistema di Transcutaneous Energy Transmission (di seguito 
TET) è riportato in Fig.  2.1 
 
Fig.  2.1 - Schema a Blocchi 
La potenza in ingresso è fornita da una batteria portatile. Un circuito di switching porta il 
segnale di ingresso da DC a AC, tramite una modulazione a larghezza di impulso (Pulse 
Width Modulation, di seguito PWM). Il segnale AC passa attraverso un trasformatore 
percutaneo. Il primario è esterno ed è posizionato sulla superficie della pelle, mentre il 
secondario è impiantato sotto cute. A valle del trasformatore è presente un raddrizzatore, 
il quale riporta il segnale in DC e lo trasferisce ad una batteria ricaricabile interna in grado 
di fornire l’energia necessaria al dispositivo VAD. In caso di scarica della batteria interna o 
di malfunzionamento, la potenza trasmessa attraverso il sistema può alimentare 
direttamente il dispositivo VAD [11].  
2.1.1 Schema circuitale 
Boost-Up converter 
Qualora i voltaggi forniti dalle batterie siano bassi e poco stabili è necessario l’inserimento 
di un Boost-Up converter al primo stadio del sistema, il cui scopo è proprio quello di 









corrente e di evitare un eccessivo surriscaldamento a valle del sistema, dove si trovano i 
tessuti. Lo schema circuitale di un Boost-Up coverter è riportato in Fig.  2.2  
 
 
Fig.  2.2 – Boost-Up Converter 
Quando l’elemento di switch Q è chiuso, il diodo è polarizzato inversamente e l’energia in 
ingresso è immagazzinata nell’induttore L. Quando l’elemento di switch Q è aperto la 
tensione sull’induttore ha la stessa polarità della tensione in ingresso. La tensione totale 
accende il diodo e carica la capacità in uscita. La tensione di uscita sarà perciò maggiore 
della tensione di ingresso. E’ quindi possibile stabilizzare la tensione controllando il duty-
cycle dell’elemento di switch [11]. 
Half Bridge coverter 
Il resto del circuito è costituito da un Half Bridge converter serie risonante, il quale realizza 
una PWM. Al suo interno sono integrate le coils transcutanee. A valle dell’ Half Bridge 
converter è presente un raddrizzatore, necessario per fornire un segnale DC al dispositivo 
impiantato e/o alla batteria ricaricabile interna [11]. 
 
 









L’aspetto più problematico del sistema è il design delle coils transcutanee ed è proprio su 
questo aspetto che verrà focalizzata la trattazione successiva. 
2.1.2 Coils Transcutanee 
Gli aspetti da considerare per il dimensionamento delle coils transcutanee sono: 
1. il tipo di materiale utilizzato per i nuclei  
2. il numero di avvolgimenti 
3. la geometria  
Le coils transcutanee sono essenzialmente dei trasformatori ad alta frequenza alimentate 
in modalità switching. In prima analisi perciò i parametri di progetto da considerare sono 
gli stessi parametri da prendere in considerazione nel design di un comune trasformatore. 
Detto ciò, sarà comunque necessario avere alcuni accorgimenti che consentano di 
ottimizzare le prestazioni di questa parte del sistema, tenendone in maggiore 
considerazione l’applicazione biomedica finale. 
Materiali utilizzati per i nuclei 
Tipicamente un trasformatore è dotato di un nucleo di materiale ferromagnetico, che ha lo 
scopo di concentrare il campo magnetico generato, minimizzando le linee di flusso 
disperso. La caratteristica saliente dei materiali ferromagnetici è, come è noto, l’elevata 
permeabilità magnetica relativa µr, che consente di avere un vettore induzione magnetica 
B più elevato a parità di campo magnetico H. La relazione che lega queste quantità è 
riportata di seguito 
     
Eq. 2.1 
                                                      




                                         
                                                                      
I materiali ferromagnetici comunemente usati per la realizzazione di trasformatori sono le 









rigidi e pesanti e perciò non molto adatti all’applicazione biomedica presa in 
considerazione in questa trattazione, dove una delle due coils è impiantata sotto cute. E’ 
stato dimostrato che le leghe metallo-silicone del tipo FeNbCuMoCoBSI hanno buone 
caratteristiche magnetiche, oltre ad essere più leggere e flessibili e perciò più adatte al 
problema analizzato in questa trattazione [5]. 
Effetto pelle ed effetto prossimità 
Le frequenze utilizzate dai sistemi TET sono dell’ordine di centinaia di kHz. A queste 
frequenze l’effetto pelle e l’effetto prossimità diventano non trascurabili. 
L’effetto pelle discende dalla tendenza delle correnti alternate a distribuirsi in modo non 
uniforme all’interno di un conduttore, la densità di corrente sarà perciò maggiore sulla 
superficie e minore all’interno. Ciò comporta un aumento della resistenza elettrica, 
particolarmente alle alte frequenze, e di conseguenza una maggiore dissipazione di 
potenza per effetto Joule a parità di corrente applicata. Più in dettaglio la densità di 
corrente in un conduttore decresce esponenzialmente man mano che dalla superficie 
interna si penetra verso l’interno. Alla profondità d la densità di corrente è data dalla 
seguente espressione 
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Il valore della profondità di penetrazione è data dall’espressione 


















                                             
                                        
                                                         
L’effetto prossimità discende dal fatto che una corrente elettrica AC in un conduttore 
genera un campo magnetico variabile attorno ad esso, come mostrato in Fig.  2.5. Se 
abbiamo un conduttore unico l’effetto non è significativo. Se invece, come nel caso degli 
avvolgimenti di un trasformatore, abbiamo più conduttori ravvicinati, il campo magnetico 
generato nelle vicinanze di un conduttore influenzerà la distribuzione di campo dei 
conduttori ad esso adiacenti, generando in essi delle correnti parassite. Di conseguenza le 
distribuzioni di corrente dei conduttori verranno alterate. Se le correnti in conduttori 
adiacenti scorrono in versi opposti, la distribuzione di corrente risultante sarà concentrata 
nella zona esterna, sui lati opposti dei due conduttori, come mostrato in Fig.  2.6. Se le 
correnti in conduttori adiacenti scorrono nello stesso verso, la distribuzione di corrente 
risultante sarà concentrata nella zona interna tra i due conduttori, come mostrato in Fig.  
2.7.  
 
Fig.  2.5 - Distribuzione di Campo Magnetico  
 
 











Fig.  2.7 - Correnti nello stesso verso 
Anche in questo caso la sezione effettivamente utilizzata del conduttore è minore della 
sezione effettiva. Si avrà perciò un aumento della resistenza elettrica e, di conseguenza, 
una maggiore dissipazione di potenza per effetto Joule, analogamente a quanto avviene nel 
caso dell’effetto pelle. L’effetto diventa sempre meno trascurabile all’aumentare della 
frequenza. Ad alta frequenza la resistenza AC dei conduttori può essere anche 10 volte 
maggiore della corrispondente resistenza DC. 
Cavi di Litz 
Per ridurre l’effetto pelle e l’effetto prossimità è possibile ricorrere ai cavi di Litz . I cavi di 
Litz sono un particolare tipo di cavi spesso usati per la realizzazione di induttori e 
trasformatori ad alta frequenza. Le frequenze delle applicazioni che utilizzano i cavi di Litz 
vanno tipicamente dalle centinaia di kHz  a qualche MHz. Tali cavi sono costituiti da fasci 
di cavi interni con diametri dell’ordine della profondità di penetrazione, uniti a formare 
una matassa di fili di diametro complessivo maggiore. Ogni singolo cavo è poi rivestito con 
una propria guaina isolante, il cui spessore è dimensionato tenendo conto dell’effetto 
prossimità. Un tipico esempio di cavo di Litz è riportato in Fig.  2.8 
 
Fig.  2.8 – Cavi di Litz 
Geometrie 












Le modalità di dimensionamento, l’efficienza e la potenza trasmessa sarà ora descritta in 
dettaglio per ciascun sistema. 
2.1.2.1 Dimensionamento  a partire dal circuito magnetico 
equivalente 
Un primo approccio al dimensionamento dei trasformatori transcutanei si basa sull’analisi 
del circuito magnetico equivalente [3] [4]. La geometria scelta per il primario e per il 
secondario è quella cilindrica, mentre la forma del nucleo ferromagnetico è del tipo pot-
core. Il materiale ferromagnetico scelto è la ferrite 6H42, utilizzato per trasformatori che 
operano ad alta frequenza. 
 
Fig.  2.9 - Geometria del sistema 
 
 










Fig.  2.10 – Sistema visto in sezione 
I valori fissati in questo studio sono riportati in Tab.  2.2 
Valori fissati 
Diametro esterno del nucleo φ=50mm 
Gap tra le coils g=5mm 
Spessore del nucleo d=5mm 
Massima densità di corrente Jmax=6A/mm2 
Tab.  2.2 
Vengono fatti variare i parametri riportati in Tab.  2.3 
Parametri 
Diametro interno del nucleo φa (mm) 
Diametro centrale del nucleo φb (mm) 
Spessore delle coils t (mm) 
Tab.  2.3 
Al variare dei parametri variano di conseguenza le grandezze riportate in Tab.  2.4 
Gap section Ac (mm2) 
Core cross-section Ac (mm2) 
Coil window area Sc (mm2) 
Tab.  2.4 










Fig.  2.11 – Circuito magnetico equivalente 
Al variare dei parametri vengono calcolati la forza magnetomotrice, il flusso magnetico e la 
densità di flusso magnetico a partire dall’analisi del circuito magnetico equivalente. Le 
equazioni che descrivono il circuito sono riportate di seguito 
              
Eq. 2.4 




   
   
 
   
   
  
 
    
 
   
   
 
   
   
 
   















      




N è il numero di avvolgimenti in una coil, I è la corrente (A), ϕ è il flusso (Wb), Jmax è la 
massima densità di corrente (A/mm2), Rm è la riluttanza, lg1, lg2 sono le circuitazioni 
nell’area del gap (mm), Ag1 e Ag2 sono le sezioni di gap (mm2), Rg1 e Rg2 sono le riluttanze 
del gap, lc1, lc2 e lc3 sono le circuitazioni nel nucleo, Ac1, Ac2 e Ac3 sono le core cross-section 









Usando le Eq. 2.6 e Eq. 2.7, vengono calcolati i parametri che forniscono  
1. Il massimo flusso magnetico ϕmax (Wb) 
2. La massima densità di flusso magnetico Bgmax (mT) 
Il range di variazione dei parametri è limitato dalla saturazione del nucleo ferromagnetico 
(Tab.  2.1).  
I valori ottenuti per i parametri sono riportati in Tab.  2.5 
 
Tab.  2.5 
Il primo dimensionamento è quello che corrisponde a ϕmax =29000Wb. Il secondo 
dimensionamento corrisponde invece a Bgmax =63mT. 
Valutazione dell’efficienza del sistema 
 










L’efficienza del sistema è descritta dalla relazione 
  
    
   
     
        
      
        
I risultati ottenuti sono riportati in Fig.  2.13 
 
Fig.  2.13 - Efficienza 
L’efficienza del sistema è stata valutata variando la resistenza di carico e la frequenza di 
trasmissione. La frequenza è stata variata nel range 60-120 kHz. La massima efficienza è 
stata ottenuta a una frequenza di 60 kHz. Viene inoltre variato il gap g tra le coils, al fine di 
valutare la variazione dell’efficienza al variare della distanza. Per g=5mm si ottiene 
η=40%. Anche diminuendo il gap fino a un valore g=1mm si ottiene al massimo una 











2.1.2.2 Dimensionamento tramite FEM – Geometria pot-core 
Data la scarsa efficienza ottenuta dal sistema descritto nel paragrafo precedente, analisi 
successive hanno cercato di massimizzarla, studiando materiali e dimensioni opportune 
tramite simulazioni agli elementi finiti (di seguito FEM). La geometria scelta per i nuclei di 
primario e secondario è ancora la geometria pot-core [6] [7].  
La prima indagine riguarda l’effetto del materiale utilizzato per i nuclei sul valore del 
coefficiente di accoppiamento, k [7]. I materiali analizzati sono due: 
 Ferrite con µr=8000 
 Ultracristallite con µr=80000 
Con il secondo si ottiene un coefficiente di accoppiamento leggermente più elevato ed è 
perciò questo ad essere selezionato. I risultati della simulazione sono riportati in Fig.  2.14 
 
Fig.  2.14 – Confronto tra i coefficienti di accoppiamento 
In ascissa sono riportati i passi di simulazione, in ordinata il valore del coefficiente di 
accoppiamento k. 
Studio dell’andamento del coefficiente di accoppiamento k in funzione delle 










Fig.  2.15 – Geometria del sistema 
I parametri scelti per la prima simulazione (software MAXWELL 3D) sono riportati in Tab.  
2.6  
Frequenza f=100kHz 
Diametro esterno primario D1=72mm 
Diametro esterno secondario D2=72mm 
Raggio centrale nucleo – primario d3=12 – 23mm 
Raggio centrale nucleo – secondario d4=12 – 23mm 
N avvolgimenti primario 20 
N avvolgimenti secondario 22 
Litz wire primario 70/38 
Litz wire secondario 50/38 
Tab.  2.6 
Vengono fissati: 
 La frequenza di lavoro 
 I diametri esterni di primario e secondario 
Si studia l’andamento del coefficiente di accoppiamento al variare delle dimensioni dei 










Fig.  2.16 – Coefficiente di accoppiamento in funzione dei raggi interni di primario e secondario 
Il punto in cui si ha il massimo valore del coefficiente di accoppiamento k è il punto  
(d3,d4)=(12,12)mm         k=0.849 
In generale, maggiore è la differenza tra i raggi interni del nucleo e minore è il coefficiente 
di accoppiamento. 
A questo punto viene studiata la variazione dell’induttanza data da una singola spira al 
primario in funzione del diametro centrale del nucleo D3. Al diminuire di D3, l’induttanza 
diminuisce e di conseguenza l’energia immagazzinata e trasmessa dal primario non è 
sufficiente per valori troppo piccoli di D3, nonostante il coefficiente di accoppiamento k sia 
elevato. Tenendo in considerazione anche questo secondo risultato, riportato in Fig.  2.17, 











Fig.  2.17 – Induttanza di un avvolgimento al primario in funzione dei raggi interni di primario e 
secondario 
I risultati del dimensionamento ottenuti fin qui sono riportati in Tab.  2.7 
Frequenza f=100kHz 
Diametro esterno primario D1=72mm 
Diametro esterno secondario D2=72mm 
Raggio centrale nucleo - primario d3=18mm 
Raggio centrale nucleo - secondario d4=18mm 
N avvolgimenti primario 20 
N avvolgimenti secondario 22 
Litz wire primario 70/38 
Litz wire secondario 50/38 
Tab.  2.7 
Effetto del disallineamento delle coils sul coefficiente di accoppiamento k 
Tenendo in considerazione i risultati ottenuti si considerano tre valori diversi per il 




Si studia l’andamento del coefficiente di accoppiamento k in questi tre casi. 










Fig.  2.18 – Coefficiente di accoppiamento in funzione del disallineamento assiale 
All’aumentare del disallineamento tra le coils, k scende più lentamente per D1=82mm. Per 
un disallineamento di 5mm si ha ancora un k=0.8 e dunque una maggiore stabilità del 
sistema.  
In conclusione vengono riportati in Tab.  2.9 i risultati del dimensionamento del 
trasformatore transcutaneo, ottenuti tramite simulazione FEM con il software MAXWELL 
3D 
Gap tra le coils g=5mm 
Coefficiente di accoppiamento k=0.841 
Tab.  2.8 
Frequenza f=100kHz 
Diametro esterno primario D1=82mm 
Diametro esterno secondario D2=72mm 
Raggio centrale nucleo - primario d3=18mm 
Raggio centrale nucleo - secondario d4=18mm 
Induttanza primario L1=101.096µH 
Induttanza secondario L2=129.238 µH 
Tab.  2.9 
Dimensionamento delle coils tramite FEM – Miniaturizzazione secondario 
Anche in questo studio [6] si prende in considerazione una geometria pot-core, sebbene 









fine di ridurre le dimensioni della coil impiantata. Lo stadio iniziale di questo studio 
prende in considerazione le tre geometrie riportate in Fig.  2.19 
 
Fig.  2.19 – Geometria del sistema 
La frequenza di lavoro è fissata a 100 kHz e anche in questo caso si utilizzano i cavi di Litz 
per ridurre l’effetto pelle e l’effetto prossimità. Il materiale selezionato per i nuclei è la 
ferrite Mn-Zn, utilizzato per trasformatori ad alta frequenza. Il coefficiente di 
accoppiamento, ottenuto per le tre diverse geometrie tramite FEM, è descritto dalla Eq. 2.8 
  
 













      
                            
      
                              
I risultati riportati in Fig.  2.20 sono stati ottenuti variando il gap tra le coils. 
 
Fig.  2.20 – Coefficiente di accoppiamento al variare del gap tra le coils 
All’aumentare del gap tra le coils il coefficiente di accoppiamento k decresce. A parità di 
gap la geometria 3 presenta un k più elevato. La geometria 2 presenta un k leggermente 
minore, ma ha il vantaggio di avere il secondario di dimensioni ridotte e perciò più adatto 
all’applicazione biomedica finale. Viene perciò selezionata la geometria 2, riportata per 
chiarezza in Fig.  2.21  
 
Fig.  2.21 – Geometria scelta per il sistema  
Vengono fissati i valori riportati in Tab.  2.10 









Diametri interni di primario e secondario D1in=D2in 
Tab.  2.10 
Si studia l’andamento del coefficiente di accoppiamento k al variare del rapporto tra i 
diametri esterni delle coils, D1out/D2out. Dai risultati riportati in Fig.  2.22 
 
Fig.  2.22 – Coefficiente di accoppiamento al variare del rapporto tra il diametri esterni di primario e 
secondario 
si osserva che il coefficiente di accoppiamento è massimo quando il rapporto D1out/D2out=1. 
Vengono perciò fissati i parametri riportati in Tab.  2.11 
Gap tra le coils g=5mm 
Diametri interni di primario e secondario D1in=D2in 
Diametri esterni di primario e secondario D1out=D2out 
Tab.  2.11 
Mentre vengono variati i rapporti D1in/D1out=D2in/D2out. L’andamento del coefficiente di 










Fig.  2.23 – Coefficiente di accoppiamento  
al variare dei rapporti tra diametri interni ed esterni di primario e secondario 
Il massimo valore del coefficiente di accoppiamento k si ottiene per 
    
     
 
    
     





Viene studiato a questo punto l’andamento del coefficiente di accoppiamento al variare del 
disallineamento angolare tra le coils, per due valori di gap tra di esse, riportati in Tab.  2.12 
g=5mm 
g=10mm 
Tab.  2.12 
Si osserva che per D1out>D2out il coefficiente di accoppiamento k decresce più lentamente 
all’aumentare del disallineamento angolare e di conseguenza il sistema risulta più stabile. I 










Fig.  2.24 – Coefficiente di accoppiamento  
al variare del disallineamento angolare tra le coils (g=5mm) 
 
Fig.  2.25 - Coefficiente di accoppiamento  
al variare del disallineamento angolare tra le coils (g=10mm) 
In conclusione si dimensiona il sistema scegliendo 
    
     
 
    
     
                                   
 
 
      
Eq. 2.10 










Dimensionamento delle coils tramite FEM – Secondario in Lega Metallo-Silicone 
Viene ora preso in considerazione un materiale alternativo alla ferrite [5]. Si tratta di leghe 
metallo- silicone (FeNbCuMoCoBSI), le quali sono materiali magnetici dolci nano-cristallini, 
più flessibili e leggeri rispetto alla ferrite. Lo studio analizza i  tre tipi di trasformatori 
transcutanei, riportati in Fig.  2.26 
 
Fig.  2.26 – Geometrie proposte per il sistema 
 
Il primo, (a), ha una geometria pot-core con primario e secondario in ferrite. Il secondo, 
(b), utilizza una lega metallo-silicone (FeNbCuMoCoBSI) per i nuclei di primario e 
secondario. Il terzo utilizza un nucleo pot-core in ferrite per il primario e una lega metallo-
silicone (FeNbCuMoCoBSI) per il secondario. I parametri fissati in tutti e tre i casi sono 










Frequenza di lavoro f=100kHz 
Diametri esterni di primario e secondario Dout=60mm 
Spessore del nucleo in ferrite dF=2mm 
Spessore del nucleo FeNbCuMoCoBSI dL=1mm 
Tab.  2.13 
Per ognuno dei tre trasformatori, tramite simulazione FEM, vengono ricavate le 
dimensioni dei raggi centrali dei nuclei, Rpin de Rsin, di primario e secondario, che 
consentono di trasferire la massima potenza in uscita. I risultati delle simulazioni e i valori 
ottimali ottenuti nei tre casi sono riportati di seguito: 
Caso (a) – Primario e secondario con nucleo in ferrite 
 
Fig.  2.27 – Potenza in uscita in funzione delle dimensioni del sistema – Primario e secondario in ferrite 
 










Massima Potenza in Uscita Pout=33.2W 
Raggio centrale primario Rpin=18mm 
Raggio centrale secondario Rsin=1mm 
Tab.  2.14 
Caso (b) – Primario con nucleo in ferrite e secondario in lega metallo-silicone 
 
Fig.  2.29 - Potenza in uscita in funzione delle dimensioni del sistema – Primario con nucleo in ferrite e 
secondario in lega metallo-silicone 
 
 
Fig.  2.30 – Dimensioni del sistema – Primario con nucleo in ferrite e secondario in lega metallo-
silicone 
 
Massima Potenza in Uscita Pout=27.4W 
Raggio centrale primario Rpin=18mm 
Raggio centrale secondario Rsin=0mm 









Caso (c) – Primario e secondario in lega metallo-silicone 
 
Fig.  2.31 - Potenza in uscita in funzione delle dimensioni del sistema – Primario e secondario in lega 
metallo-silicone 
 
Fig.  2.32 – Dimensioni del sistema – Primario e secondario in lega metallo-silicone  
 
Massima Potenza in Uscita Pout=30.5W 
Raggio centrale primario Rpin=17mm 
Raggio centrale secondario Rsin=0mm 
Tab.  2.15 
Tenendo in considerazione i risultati ottenuti, lo studio suggerisce l’utilizzo di un nucleo in 
ferrite per il primario e di un nucleo in lega metallo-silicone per il secondario. Si fa notare 
che in questo studio non si fa nessun riferimento al coefficiente di accoppiamento né 









Dimensionamento della coils tramite FEM – Massimo Trasferimento di Potenza 
Nelle applicazioni precedenti il range di valori ottenuti per il coefficiente di 
accoppiamento k è compreso tra 0.7 e poco più di 0.8. Per migliorare le prestazioni del 
sistema si ricorre allora alla compensazione di primario e secondario, il che consiste 
essenzialmente nel verificare la condizione di massimo trasferimento di potenza al carico 
[6] [7]. Per far questo si fa riferimento al circuito equivalente del trasformatore, riportato 
in Fig.  2.33 
 
Fig.  2.33 – Circuito equivalente del trasformatore 
Dove 
Us rappresenta la tensione di alimentazione AC a una frequenza f=100kHz 
Lp ed Ls sono le autoinduttanze di primario e secondario 
M rappresenta la Mutua Induttanza tra le coils 
R1 ed R2 rappresentano le perdite negli avvolgimenti di primario e secondario 
R rappresenta la resistenza equivalente del sistema a valle, che nel nostro caso è il sotto-
sistema raddrizzatore-dispositivo VAD.  
Valgono le seguenti relazioni 
      
Eq. 2.12 










          
Eq. 2.14 
Per semplificare l’analisi sono state trascurate le resistenze degli avvolgimenti R1 ed R2.  
Z1, Z2, Z3 rappresentano le impedenze viste a vari punti del circuito, le cui espressioni sono 
riportate di seguito 
         
Eq. 2.15 
   
           
         
 
Eq. 2.16 
          
                         
         
 
Eq. 2.17 
Il guadagno in tensione è descritto dall’espressione 










Dalle espressioni precedenti si ricava la seguente relazione per GV 
       
  
  
       
             
 
   
    
 
Eq. 2.19 
X1, X2 e XM sono sempre maggiori di zero. Di conseguenza GV è sempre minore di 1, il che 
comporta una scarsa efficienza e uno scarso guadagno in tensione. Per ottimizzare le 
prestazioni del sistema vengono compensate le induttanze di perdita di primario e 
secondario, introducendo due capacità in serie, Cp e Cs, su entrambi i lati del 










Fig.  2.34 – Circuito equivalente del trasformatore dopo la compensazione 
Per  
   
 
   
 
Eq. 2.20 
   
 




     
Eq. 2.22 
Di conseguenza si raggiunge la condizione di massimo trasferimento potenza per il 
sistema. 
Da [9] considerati i valori in Tab.  2.16 
Us 32V 
R 25Ω 
Tab.  2.16 
si ottengono, per via simulativa, i valori di efficienza e di massima potenza trasferita 
riportati in Tab.  2.17 
Η 91.7% 
PoutMax 40.8W 









2.1.2.3 Dimensionamento  tramite FEM – Geometria D-Shape 
Un modo alternativo per migliorare il coefficiente di accoppiamento tra le coils è scegliere 
una diversa geometria del sistema. In alcuni studi viene proposta una geometria D-Shape, 
in cui il primario ha la classica geometria pot-core con nucleo in ferrite, mentre il 
secondario è ha una forma a D [8].  
 
Fig.  2.35 – Geometria del sistema D-Shape 
In Tab.  2.18 vengono riassunte le caratteristiche geometriche del sistema, dimensionato 
tramite simulazione FEM 
Diametro esterno primario  Dout=36mm 
Diametro interno primario Din=16mm 
Larghezza secondario ls=38mm 
Altezza secondario hs=7mm 
N avvolgimenti primario Np=21 
N avvolgimenti secondario Ns=27 
Tab.  2.18 
Gli avvolgimenti del primario sono realizzati con cavi di Litz 40/38 AWG, con diametro 
esterno di circa un 1mm. Il secondario è realizzato in lega metallo-silicone 
(FeNbCuMoCoBSI) ed è composto da una serie di strisce di spessore di 0.035mm.  
I risultati sperimentali ottenuti costruendo e misurando i parametri del sistema per le 
grandezza in Tab.  2.19 
Frequenza di lavoro  f=102.5kHz 









Tab.  2.19 
sono riportati in Tab.  2.20 
Efficienza massima η=90% 
Massima potenza trasmessa PoutMax=37W 
Tab.  2.20 
Mentre gli andamenti dell’efficienza e della potenza trasmessa al variare del gap tra le 
coils, sono riportate in Fig.  2.36 e Fig.  2.37 
 
 
Fig.  2.36 – Efficienza del sistema in funzione del gap tra le coils 
 










Successivamente, per un range frequenziale compreso tra 75kHz e 1 MHz, vengono 
analizzate  
1. le autoinduttanze di primario e secondario   
 
Fig.  2.38 – Autoinduttanze di primario e secondario in funzione della frequenza 
Si noti come l’autoinduttanza del secondario decresce all’aumentare della frequenza a 
causa della diminuzione della permeabilità magnetica del materiale all’aumentare della 
frequenza. 
2. Le perdite totali del sistema, rappresentate tramite un resistore equivalente, per 
una corrente di 1mA 
           









Si osserva che le perdite totali del sistema aumentano all’aumentare della frequenza, 
soprattutto nel secondario, a causa dell’aumento delle perdite nel nucleo. Questo studio, 
quindi, sembra suggerire una frequenza di lavoro non superiore ai 200kHz. 
Una geometria analoga, riportata in Fig.  2.40, viene presentata in [11] 
 
Fig.  2.40 – Geometria del sistema D-Shape 
In questo studio si cerca di miniaturizzare ulteriormente il sistema. A tal fine vengono 
proposti due modelli, le cui caratteristiche geometriche sono riportate in Tab.  2.21 e in 
Tab.  2.22 
 
Primario Large Model Small Model 
Diametro esterno  Dout=34mm Dout=25mm 
Diametro interno Din=20mm Din=15mm 
Spessore t=13mm t=10mm 
Cross-sectional-Area Ac=91mm2 Ac=50mm2 
N avvolgimenti  Np=Ns=10 Np=Ns=6-12 
Tab.  2.21 
Secondario  
Raggio tratto circolare  rDShape=30mm 
Lunghezza tratto lineare lDShape=50mm 
Tab.  2.22 
Gli avvolgimenti del primario sono costituiti da matasse, ognuna composta da 120 cavi di 
Litz. Ogni cavo ha un diametro di 0.05mm. Il sistema appena descritto è stato costruito e le 










Frequenza di lavoro f=[0.1-1]MHz 
con passo p=100kHz 
Tensione in uscita Vout=24V 
Resistenza di carico RL=38.4Ω 
Tab.  2.23 
Si riesce ad ottenere una potenza in uscita pari a 15W, potenza sufficiente per 
l’alimentazione della pompa cardiaca. Mentre l’andamento dell’efficienza al variare della 
frequenza di lavoro è riportato in Fig.  2.41 
 
Fig.  2.41 – Efficienza del sistema in funzione della frequenza 
Per il Large Model si ottiene un’efficienza massima del 98.35% ad una frequenza di 
300kHz. Mentre per lo Small Model si ottiene un’efficienza massima 98.20% ad una 
frequenza di 200kHz, sebbene per frequenze maggiori l’efficienza diminuisca di poco. In 
Tab.  2.24 e in Tab.  2.25 vengono riportati sinteticamente i risultati più significativi 
Large Model  
Massima Efficienza (%) 98.35 
Frequenza (kHz) 300 
Tab.  2.24 
Small Model     
Massima Efficienza (%) 98.20 98.07 97.49 96.32 
Frequenza (kHz) 200 300 500 700 
N avvolgimenti 12 10 8 6 









Analisi degli effetti biologici  
Gli effetti biologici dovuti ai campi elettromagnetici sono essenzialmente di due tipi [10]. Il 
primo è un effetto termico, che comporta il surriscaldamento e, in casi estremi, la necrosi 
dei tessuti. Il secondo è un effetto stimolatorio che agisce principalmente su nervi e 
muscoli. L’indice che descrive l’effetto termico è il SAR (Specific Absorption Rate), il quale 
indica la quantità di energia termica assorbita dai tessuti per unità di peso in W/kg. 
L’espressione per il calcolo del SAR è riportata di seguito 
    





E è il valore quadratico medio del campo elettrico espresso in V/m 
σ è la conducibilità elettrica del tessuto espressa in S/m 
ρ è la densità del tessuto espressa in kg/m3 
L’effetto stimolatorio può essere descritto in modo equivalente dalla densità di corrente 
circolante localmente nei tessuti o dall’ampiezza di campo elettrico interno [9]. 
L’espressione che descrive la densità di corrente è riportata di seguito 
         
Eq. 2.24 
dove 
f è la frequenza espressa in Hz 
R è il raggio del loop che induce la corrente espresso in m 
 σ è la conducibilità elettrica del tessuto espressa in S/m 
µ è la permeabilità magnetica del tessuto espressa in H/m 
H è il valore quadratico medio del campo magnetico espresso in A/m 
In questo studio [9] si fa riferimento alla normativa ICNIRP che impone dei limiti sui valori 










Fig.  2.42 – Normativa ICNIRP 
L’analisi degli effetti biologici è stata effettuata per via simulativa. Il software utilizzato per 
l’analisi è CST STUDIO SUITE, il quale implementa il metodo TLM. Il metodo TLM, basato 
sull’analogia tra campo elettromagnetico e il modello a linea di trasmissione, è stato scelto 
poiché in grado simulare il comportamento del sistema con tempi di calcolo minori e 
minore occupazione di memoria in range frequenziali relativamente bassi, come quelli qui 
considerati. 
Il modello per l’analisi numerica è riportato in Fig.  2.43 
 
Fig.  2.43 – Modello del sistema per la valutazione degli effetti biologici 
I tessuti biologici sono modellati tramite tre strati:  









 Grasso (spessore 5mm) 
 Muscolo (100×100×100mm3) 
Inizialmente vengono studiati gli effetti biologici sui tessuti in funzione delle dimensioni 
del sistema. Si ottiene perciò un dimensionamento leggermente diverso rispetto al 
precedente, riportato in Tab.  2.26 e in Tab.  2.27 
Primario Large Model Small Model 
Diametro esterno  Dout=38mm Dout=25mm 
Diametro interno Din=22mm Din=15mm 
Spessore t=14mm t=10mm 
Cross-sectional-Area Ac=112mm2 Ac=50mm2 
N avvolgimenti  Np=Ns=10 Np=Ns=10 
Tab.  2.26 
Secondario  
Raggio tratto circolare  rDShape=30mm 
Lunghezza tratto lineare lDShape=50mm 
Spessore rivestimento in silicone s=3.5mm 
Tab.  2.27 
Di seguito vengono analizzati i risultati delle simulazioni. 
SAR locale 
La Fig.  2.44 mostra la distribuzione del SAR locale sul piano z-x ad una distanza y=50mm. 
Tali valori sono ottenuti per una frequenza di 900kHz e una potenza in uscita di 15W. 
 









I valori di SAR ottenuti al variare delle dimensioni del nucleo in ferrite al primario e al 
variare della frequenza, sono riportati in Fig.  2.45 
 
Fig.  2.45 – Andamento del SAR locale 
per Pout=15W in funzione della frequenza e delle dimensioni del nucleo in ferrite 
Questi risultati mostrano che il SAR locale per il Large Model raggiunge i valori massimi 
nel punto C, dove i valori sono mediati su un volume di 1g, e nel punto E, dove i valori sono 
mediati su un volume di 10g. I valori massimi ottenuti nei punti C ed E sono 
rispettivamente di 0.23 W/kg e 9.8 mW/kg. I valori di SAR ottenuti per lo Small Model 
inoltre non differiscono in modo significativo rispetto ai valori ottenuti per il Large Model. 
Tenendo presente la normativa ICNIRP, la quale fa riferimento a valori di SAR mediati su 
un volume di 10g, possiamo concludere che i valori di SAR ottenuti sono accettabili, poiché 
inferiori di circa un ordine di grandezza rispetto al limite massimo di 2 W/kg imposto 
dalla normativa. 
Ampiezza di campo elettrico interno 
La Fig.  2.46 mostra la distribuzione dell’ampiezza di campo elettrico interno sul piano x-z 
ad una distanza y=50mm. Tali valori sono ottenuti per una frequenza di 900 kHz e una 










Fig.  2.46 – Distribuzione dell’ampiezza di campo elettrico per f=900 kHz e Pout=15W 
I valori di ampiezza di campo elettrico ottenuti al variare della frequenza sono riportati in 
Fig.  2.47 
 
Fig.  2.47 - Andamento dell’ampiezza del campo elettrico 
per Pout=15W in funzione della frequenza e delle dimensioni del nucleo in ferrite 
Il massimo valore di campo elettrico, pari a 46.4 V/m, si ottiene per lo Small Model nel 
punto C. Anche in questo caso i valori ottenuti per i due modelli non differiscono in 
maniera significativa. La linea diagonale continua rappresenta il limite per la General 
Public Exposure imposto dalla normativa ICNIRP. Si nota come per frequenze superiori ai 
300 kHz i valori di campo elettrico siano inferiori al limite per la occupational exposure. 
Le applicazioni cliniche dei sistemi TET sono essenzialmente due: LionHeart 2000 LVAD e 
Abiocor TAH. Esperimenti clinici e di laboratorio hanno rivelato alcuni inconvenienti legati 
all’utilizzo di sistemi TET. Piccole variazioni nella distanza tra trasmettitore e ricevitore o 
piccoli disallineamenti angolari causano un crollo dell’efficienza del sistema e 









[4]. Per garantire una potenza costante in ricezione, infatti, il trasmettitore, in caso di 
piccole variazioni nel posizionamento, deve fornire una maggiore quantità di potenza per 
sopperire al crollo dell’efficienza del sistema complessivo. Ciò comporta un aumento di 
temperatura nelle coils a causa della maggiore potenza trasmessa e una conseguente 
compromissione dei tessuti circostanti, che può sfociare in necrosi e portare ad infezioni 
sulla superficie esterna della pelle. La tecnologia TET, implementata dal sistema LionHeart 











2.2 Sistemi FREE-D 
I sistemi Free-Range Resonant Electrical Energy Delivery (di seguito FREE-D) si basano sull’ 
utilizzo di risonatori magneticamente accoppiati. Sono in grado di trasferire potenza al 
dispositivo impiantato, anche a distanza, in maniera più efficiente e sono più robusti 
rispetto a cambiamenti di geometria. La principale caratteristica che distingue i sistemi 
FREE-D dai sistemi TET è la capacità di trasferire potenza con un’efficienza superiore al 
90% su un range di distanze variabile entro decine di centimetri e per disallineamenti 
angolari di decine di gradi. Ciò è possibile grazie al controllo attivo della frequenza del 
segnale trasmesso, tramite un adattamento di impedenza dinamico. 
 
Fig.  2.48 – Confronto tra sistemi TET e FREE-D 
Nel suo complesso un sistema FREE-D è costituito da una moltitudine di risonatori che 
trasmettono all’interno dell’ambiente domestico, integrati in pareti, pavimenti, tavoli e 
letti. I ricevitori sono invece due: uno posto su un vestito indossato dal paziente e uno 
impiantato sotto cute. Il ricevitore impiantato viene posto ad una distanza fissa rispetto al 
ricevitore indossato, in modo da assicurare un trasferimento di energia al dispositivo VAD 
senza interruzioni. In questo modo il paziente è libero di muoversi nella propria 
abitazione ricevendo energia dal trasmettitore di volta in volta più vicino. Nel caso in cui il 
paziente avesse la necessità di lasciare la propria abitazione una batteria portatile 





















2.2.1 Modello Circuitale 
In prima analisi, il sistema trasmittente è costituito da due elementi, un anello risonante e 
un risonatore con avvolgimenti multipli; analogamente, il sistema ricevente è formato da 
un risonatore con avvolgimenti multipli ed un anello risonante. Queste due coppie di 
elementi risonanti si scambiano energia attraverso l’immagazzinamento di campo 
magnetico non-radiativo, che oscilla ad una specifica frequenza di risonanza. L’interazione 
più significativa è quella tra i risonatori centrali ad avvolgimenti multipli, modellabili 
attraverso due maglie risonanti LCR con elevato fattore di qualità, Q. Questi due risonatori 
hanno una mutua induttanza Mij che è funzione della loro geometria e della distanza tra 
essi. In tal modo finché il risonatore ricevente si trova a una distanza tale da intercettare il 
campo magnetico generato dal trasmettitore viene scambiata energia tra i due risonatori. 
 
Fig.  2.50 – Modello circuitale di un sistema FREE-D 
Il circuito equivalente a parametri concentrati del sistema è riportato in Fig.  2.50. Ad ogni 
elemento del sistema corrisponde una maglia LRC. I due elementi trasmettitori, costituiti 
dal loop e dal risonatore ad avvolgimenti multipli a sinistra sono modellati dalle due 
induttanze L1 ed L2, mentre i due elementi ricevitori, costituiti dal risonatore ad 
avvolgimenti multipli e dal loop a destra, sono modellati dalle induttanze L3 ed L4 
rispettivamente. Le capacità C1, C2, C3 e C4, sono scelte in modo tale che ogni elemento 
risuoni alla stessa frequenza in accordo con l’espressione 
     
 
        
 
Eq. 2.25 
I resistori Rp1, Rp2, Rp3, Rp4 rappresentano le resistenze parassite di ciascun risonatore e 









rispettivo coefficiente di accoppiamento k12, k23, k34. Questi coefficienti di accoppiamento 
tipicamente sono maggiori di un ordine di grandezza rispetto ai coefficienti di 
accoppiamento incrociati, k13, k14, k24. La relazione tra il coefficiente di accoppiamento e la 
mutua induttanza per ciascun risonatore è descritta dalla Eq. 2.26 
    
   
     
 
Eq. 2.26 
2.2.2 Funzione di trasferimento 
Il modello circuitale fornisce un utile riferimento per l’analisi del sistema. Per semplicità i 
coefficienti di accoppiamento incrociati (k13, k14, k24) vengono trascurati nell’analisi 
successiva. La funzione di trasferimento del circuito equivalente si ricava a partire dalle 
Leggi di Kirchoff per le tensioni e dall’espressione del coefficiente di accoppiamento. 
Leggi di Kirchoff 
                     
 
    
             
Eq. 2.27 
             
 
    
                    
Eq. 2.28 
             
 
    
                    
Eq. 2.29 
                   
 
    
            
Eq. 2.30 
Coefficiente di accoppiamento 
    
   
     
 
Eq. 2.31 




                          
    
    
                           
             
             













                    
 
   
  
Eq. 2.33 
            
 
   
  
Eq. 2.34 
            
 
   
  
Eq. 2.35 
                  
 
   
  
Eq. 2.36 
L’intero sistema può essere visto come una rete due porte, la porta di ingresso è quella 
alimentata dalla sorgente VSource, mentre la porta di uscita è quella che alimenta il carico 
RLoad. 
La potenza trasferita è rappresentata dal modulo del parametro di scattering |S21|, che può 
essere calcolato a partire dalla funzione di trasferimento attraverso l’espressione 
 
     
     
       
 
       
     
 
Eq. 2.37 
In Fig.  2.51 viene riportato l’andamento di |S21| in funzione della frequenza e del 















Fig.  2.51 - |S21| in funzione della frequenza e del coefficiente di accoppiamento tra trasmettitore e 
ricevitore 
All’aumentare di k23 si ha uno split in frequenza. Tramite simulazione SPICE si può 
verificare che il modo a bassa frequenza delle due coils è in fase, mentre quello ad alta 
frequenza è in contro-fase. Al diminuire di k23 anche la separazione tra queste due 
frequenze diminuisce, finché esse non convergono a una frequenza f0. Questo punto di 
convergenza è il punto di accoppiamento critico e rappresenta la più grande distanza a 
cui il sistema può trasmettere alla massima efficienza (k23 è proporzionale a 1/distanza3). 
Per k23 maggiore di kcritico il sistema si dice sovra-accoppiato e può operare ad entrambe le 
frequenze con la massima efficienza. Per k23 minore di kcritico il sistema si dice sotto-
accoppiato e l’ammontare della potenza trasferita al carico diminuisce precipitosamente 
all’aumentare della distanza. Facendo riferimento all’andamento di |S21|, la zona del 
grafico racchiusa tra le linee tratteggiate rappresenta il “regime magico” in cui è possibile 
ottenere un’efficienza pressoché costante entro un certo range di distanze, purché sia 
scelta la giusta frequenza di lavoro. Questa è la principale differenza rispetto ai sistemi 
TET in cui all’aumentare della distanza tra bobina in trasmissione e bobina in ricezione si 
ha un crollo dell’efficienza. Un metodo di selezione della frequenza dinamico, usato per 
assicurare la massima efficienza entro il range di distanze supportato dal “regime magico” 









2.2.3 Tecniche per aumentare l’efficienza al variare della 
distanza 
Il principale limite da superare nel sistema fin qui descritto consiste nell’aumentare il 
range di distanze alle quali è possibile trasferire potenza alla massima efficienza. A tale 
scopo, in letteratura sono stati proposti essenzialmente due metodi: l’introduzione di un 
ulteriore risuonatore, che svolga le funzioni di un ripetitore, e l’introduzione di una rete 
dinamica di adattamento di impedenza, che consenta al sistema di lavorare ad una 
specifica frequenza quando esso si trova in regime sovra-accoppiato. 
Ripetitore risonante 
Nell’implementare il sistema vi è la necessità di istallare una serie di risonatori 
nell’abitazione del paziente. Ogni risonatore necessita della propria sorgente di 
alimentazione e di un sistema di controllo della potenza trasmessa, in modo da assicurare 
al dispositivo VAD la sufficiente energia all’aumentare della distanza tra il sistema di 
trasmissione e il sistema ricevente.  Tutto ciò resta difficile per punti centrali della stanza 
lontani dalle pareti o dalle prese elettriche. Un modo per trasferire potenza a distanze 
maggiori è aumentare le dimensioni di trasmettitori e ricevitori. Del resto però nel caso 
dei dispositivi VAD un ricevitore è impiantato e le dimensioni devono perciò restare 
contenute. Un’alternativa è l’introduzione di un ulteriore risonatore, implementato 
affinché incrementi le distanze a cui il sistema di trasmissione, collegato all’alimentazione, 
e il sistema ricevente si scambiano energia. Si potrebbe pensare di utilizzare una serie di 
trasmettitori, situati nelle pareti e collegati all’alimentazione, e una serie di ripetitori, 
inseriti in poltrone, tavoli e altro, che consentano la trasmissione di potenza al sistema 
ricevente anche quando il paziente si sposta in punti della casa lontani da pareti e prese 
elettriche. Introducendo questo ulteriore elemento risonante, nel modello del sistema si 
introduce un terzo modo risonante in regime sovra-accoppiato. Il terzo modo sarà 
centrato alla frequenza di risonanza del sistema. Aggiungendo ulteriori ripetitori risonanti 
si continuerà ad incrementare il range del trasferimento di energia. Del resto però la 
massima efficienza ottenibile diminuisce, mentre il numero di modi risonanti continua ad 











Adattamento di impedenza dinamico 
Le antenne utilizzate come risonatori in sistemi FREE-D operano in regione di campo 
vicino (distanze minori di 2D2/λ, dove D è la dimensione massime dell’antenna e λ è la 
lunghezza d’onda alla frequenza operativa). In questa regione, si hanno forti interazioni di 
campo elettromagnetico, e l’impedenza d’ingresso varia continuamente in funzione del 
coefficiente di accoppiamento tra trasmettitore e ricevitore. All’aumentare della distanza 
tra trasmettitore e ricevitore, infatti, il coefficiente di accoppiamento tra i risonatori 
diminuisce a causa della diminuzione della mutua induttanza. Inoltre il raddrizzatore 
posto a valle del ricevitore ha un’impedenza di ingresso variabile in funzione della potenza 
ricevuta e delle condizioni di carico. Il risultato è che l’impedenza vista dal trasmettitore 
cambia continuamente, rendendo difficile il progetto di una rete di adattamento. La 
soluzione ideale sarebbe una regolazione attiva della frequenza di trasmissione, scelta 
come quella frequenza a cui si ha il massimo trasferimento di potenza. Questo non è 
possibile in quanto è necessario trasmettere su bande ISM3, data l’applicazione medica del 
dispositivo.  La soluzione proposta consiste nell’utilizzo di una rete di adattamento 
dinamica, posta a monte del trasmettitore, che assicuri il massimo trasferimento di 
potenza al carico a una singola frequenza con banda ISM. In Fig.  2.52 si riporta il modello 
circuitale del trasformatore. 
 
Fig.  2.52 – Modello circuitale del trasformatore 
 Il massimo trasferimento di potenza si ha in accordo con l’espressione  
    
  
  
     
Eq. 2.38 
quando la sorgente e il carico sono adattati. 
                                                          
3 In telecomunicazioni la Banda ISM (Industrial, Scientific and Medical) è il nome assegnato dall'Unione Internazionale delle 
Telecomunicazioni (ITU) ad un insieme di porzioni dello spettro elettromagnetico riservate alle applicazioni 









Il trasmettitore e il ricevitore del sistema FREE-D possono essere trattati come un 
trasformatore in aria con una sorgente di impedenza complessa e un’ impedenza di carico. 
Quindi è possibile implementare una rete π-match per realizzare l’impedenza coniugata 
per l’adattamento. Analogamente a quanto si fa per i trasformatori quando si cambia il 
rapporto spire, al fine di ottenete un’impedenza reale per l’adattamento, la rete π-match, 
riportata in Fig.  2.53, consente di ottenere l’impedenza coniugata per l’ adattamento, 
scegliendo gli opportuni valori di L, Cs e CL. 
 
Fig.  2.53 – Rete di adattamento π-match 
Al variare della distanza tra trasmettitore e ricevitore, vengono variati dinamicamente i 
valori di Cs e CL nella rete π-match, in modo tale che le impedenze di sorgente e di carico 
siano sempre adattate. In questo modo il sistema trasferirà sempre la massima potenza al 
carico ad una singola frequenza. La rete di adattamento è inserita a monte del 
trasmettitore come mostrato in Fig.  2.54 
 
 
Fig.  2.54 – Schema a blocchi del sistema complessivo 
L’impedenza di ingresso del sistema di risonatori può essere calcolata a partire dalla 
matrice dei parametri S, estraendo S11. Una volta fissata la frequenza di risonanza e il 
valore di L nella rete π-match, verranno calcolati i valori delle capacità Cs e CL, che 
realizzano l’adattamento tra l’impedenza della sorgente RSource e l’impedenza di carico Zres. 
Le resistenze parassite di condensatori e induttori possono essere introdotte nella rete per 





















2.2.4 Risultati sperimentali 
Test sperimentali sono stati condotti sui sistemi riportati in Fig.  2.56 e Fig.  2.58.  
 
Fig.  2.56 – Risonatori magneticamente accoppiati 
Il modello sperimentale in Fig.  2.56 è stato costruito per verificare la validità del modello 
teorico, discusso nel paragrafo 2.2.2. I due loop in trasmissione e ricezione hanno un 
diametro di 28cm ed ognuno di essi ha una capacità connessa in serie. I valori delle 
capacità sono stati tunati in modo da portare il sistema a lavorare alla frequenza di 
7.65MHz. Le coils più grandi hanno invece un diametro di 59cm. Sono formate da 6 
avvolgimenti e il gap tra gli avvolgimenti è 1cm. Tutti gli elementi appena descritti sono 
formati da cavi di rame con un diametro di 2.54mm, posti su supporti di Plexiglas. 
I parametri di scattering del sistema sono stati misurati tramite VNA. I valori di induttanza, 
capacità e resistenza parassita dei loops sono stati determinati direttamente. L’ induttanza 
delle coils è stata calcolata tramite la Formula di Neumann (Eq. 3.43). Nota l’induttanza, il 

























Tab.  2.29 
L’andamento del parametro di scattering |S21| (Fig.  2.57) è stato ottenuto tramite fitting 
con il modello teorico discusso nei paragrafi 2.2.1 e 2.2.2. In un primo momento nel 
modello teorico sono stati trascurati i coefficienti di accoppiamento incrociati: k13, k14, k24. 
Per modello semplificato (Simple Model - Fig.  2.57) si indica il modello teorico ottenuto 
facendo questa approssimazione. Nel modello completo (Full Model - Fig.  2.57) si 
considerano invece tutti i coefficienti di accoppiamento, ricavati tramite la Formula di 
Neumann. L’andamento di |S21| ottenuto dalle misure sperimentali è stato confrontato con 
l’andamento del modello teorico. Il coefficiente R2, compreso tra 0 e 1, indica la bontà del 
fitting. Un valore R2=1 indica un perfetto adattamento tra il modello di fitting e 
l’andamento ottenuto tramite misure sperimentali. Per tutti i parametri estratti si ottiene 
R2=0.99 e dunque il modello teorico utilizzato per il fitting è da considerarsi attendibile.  
 









Il sistema FREE-D è composto da risonatori magneticamente accoppiati, ma include un 
ulteriore elemento risonante, che consente di aumentare il range di distanze a cui elementi 
in trasmissione e in ricezione si trasferiscono energia. Il setup sperimentale per il sistema 
FREE-D è riportato in Fig.  2.58. 
 
Fig.  2.58 – Modello sperimentale sistema FREE-D 
 
Fig.  2.59 – Dimensioni del modello sperimentale 
I test relativi al sistema in Fig.  2.58 sono stati condotti collegando il sistema a un 
dispositivo VAD commerciale. Nel primo test, della durata di 8h, si è verificato che il 
sistema è in grado di trasferire una potenza costante di 8.1W al dispositivo VAD, operante 
alla velocità della pompa tipica di 2400r/min. Tensione e corrente sono state misurate 
ogni 15s, in vari punti del sistema, al fine di calcolare l’efficienza di ogni componente. 









ottimizzando l’efficienza dei risonatori e implementando una rete di adattamento 
d’impedenza dinamica. I risultati sono riportati in Fig.  2.60 e Fig.  2.61. 
 
Fig.  2.60 – Potenza fornita al dispositivo VAD per un periodo di 8 h e una velocità della pompa di 2400 
r/m 
 
Fig.  2.61 – Efficienza delle diverse componenti del sistema FREE-D per un periodo di 8 h e una velocità 
della pompa di 2400 r/m 
L’obiettivo del secondo test è dimostrare la capacità del sistema di alimentare il 
dispositivo VAD per un periodo di due settimane, variando la velocità della pompa su tutto 
il range di valori possibili. La velocità della pompa è stata fatta variare periodicamente di 
200r/min, da un minimo di 1800r/min a un massimo di 3000r/min, nel corso delle due 
settimane. All’aumentare della velocità della pompa, nell’arco delle due settimane, la 
potenza trasferita al dispositivo è aumentata. In Fig.  2.62 sono riportati gli andamenti 










Fig.  2.62 – Potenza fornita al dispositivo VAD per un periodo di due settimane e per una velocità della 
pompa variabile sull’intero range di velocità ammissibili 
Dal grafico si comprende come il sistema sia in grado di alimentare il dispositivo VAD per 
un periodo di tempo prolungato, senza interruzioni. 
L’efficienza delle varie componenti del sistema è invece riportata in Fig.  2.63 
 
Fig.  2.63 – Efficienza delle diverse componenti del sistema per un periodo di due settimane e per una 
velocità della pompa variabile sull’intero range di velocità ammissibili 
L’efficienza del risonatore è superiore al 90%. L’inefficienza del sistema complessivo è 
dovuta principalmente al disadattamento di impedenza tra il rettificatore e il dispositivo 











3. Progetto del Sistema 
3.1 Introduzione 
I comuni trasformatori sono elementi induttivi accoppiati, ma non risonanti. Facendo 
scorrere una corrente alternata nel primario, si genera un campo magnetico variabile, le 
cui linee si concatenano con il secondario e generano in esso una corrente alternata. 
Affinché le linee di campo si concatenino è necessario che il secondario sia il più vicino 
possibile al primario. Inoltre, al fine di confinare le linee di campo magnetico in prossimità 
degli avvolgimenti degli elementi induttivi, limitando così il flusso disperso, spesso è 
richiesto l’utilizzo di nuclei ferromagnetici. Aumentando la distanza tra primario e 
secondario, l’accoppiamento induttivo tra elementi non risonanti risulta altamente 
inefficiente. Gran parte dell’energia è inoltre dissipata a causa delle resistenze parassite 
introdotte dagli avvolgimenti degli induttori.  
Sfruttando il principio del resonant inductive coupling è possibile mantenere livelli alti di 
efficienza anche quando i due elementi (trasmittente e ricevente) sono distanti tra loro. 
Tale principio descrive la trasmissione di energia in near field tra due risonatori 
magneticamente accoppiati. Ogni risuonatore è parte di un circuito LC, i cui elementi sono 
dimensionati affinché risuonino alla stessa frequenza. Il principio del resonant inductive 
coupling è alla base di molti sistemi di Wireless Power Transfert (WPT), utilizzati per 
ricaricare dispositivi portatili come smartphone e tablet senza la necessità di cavi [17]. Se il 
circuito primario e secondario risuonano alla stessa frequenza è possibile trasmettere una 
quantità significativa di potenza tra i due elementi induttivi, in un range di distanze più 
esteso rispetto a quello di un comune trasformatore. I campi magnetici coinvolti nel 
fenomeno sono prevalentemente non radiativi e vengono talora chiamati onde 
evanescenti (evanescent waves). L’elemento di base che andrà a costituire il sistema WPT 
proposto è dunque una spira. Dato che la distanza tra i due elementi risonanti è 
significativamente minore della lunghezza d’onda, l’analisi riguarderà lo studio di 
fenomeni fisici legati alla regione di campo vicino della spira (near field). Inoltre 
trattandosi di un sistema WPT Transcutaneo sarà necessario analizzare il comportamento 









Verranno perciò brevemente descritte le proprietà dielettriche dei tessuti e 
successivamente verranno proposti dei modelli per la loro caratterizzazione. Infine si 
proporranno dei modelli per la caratterizzazione del sistema, utili per il dimensionamento 
e per la valutazione delle prestazioni. 
3.2 Antenne a spira 
L’elemento risonante considerato nel sistema in esame è rappresentato da una spira 
(loop). Le antenne a spira sono tra le più comuni antenne utilizzate nei sistemi di 
comunicazione wireless, e rappresentano l’antenna duale del dipolo elettrico. In Fig. 3.1 
sono mostrati alcuni esempi di antenne a loop in commercio. 
 
 
Fig.  3.1 – Esempi di antenne a loop commerciali 
Sulla base della lunghezza della circonferenza (C) delle spire e della lunghezza d’onda (λ) 
alla frequenza operativa, si possono distinguere due tipi di antenna a spira: 





                      Eq. 3.1 
 Spira risonante, nel caso in cui  
    
                  Eq. 3.2  
Nel sistema in esame, la lunghezza d’onda è circa pari a 23m (la frequenza operativa è 
circa 13MHz). Inoltre, la spira in ricezione avrà dimensioni ridotte per poter essere 
facilmente impiantata sotto cute. Pertanto, le antenne a loop di interesse per questa 









L’analisi teorica di queste antenne è ampiamente discussa nella letteratura scientifica [18], 
e per brevità non sarà riportata in questa tesi. Tuttavia, il sistema complessivo considerato 
per l’applicazione in esame è stato modellizzato con dei circuiti equivalenti, e per tale 
motivo sono di seguito riportati ed analizzati gli equivalenti circuitali di un’antenna a 
spira. 
3.2.1 Circuito equivalente di una spira 
Una generica antenna può essere schematizzata con un circuito equivalente costituito da 
resistenze e reattanze. Il circuito equivalente del loop collegato ad un generatore di 
tensione è riportato in Fig.  3.2. 
 
Fig.  3.2 – Circuito equivalente dell’antenna a loop in trasmissione 
L’impedenza di ingresso è descritta dall’espressione 
                              
Eq. 3.3 
dove  
     resistenza di radiazione dell’antenna 
     resistenza di perdita dovuta alle perdite nel conduttore  
     reattanza di tipo induttivo del loop     
     reattanza interna in alta frequenza dovuta al conduttore     
Le espressioni per calcolare queste quantità sono note per un loop costituito da una spira 
circolare: 
      
 
 
         
Eq. 3.4 
















      
 
 
    
 
 
         
Eq. 3.6 









   è il raggio della spira 
   è il raggio del filo conduttore 
    è la permeabilità magnetica del vuoto 
   è la conducibilità 
Al fine di rendere l’antenna risonante, è possibile aggiungere un condensatore. Per 
determinare il valore ottimo della capacità    alla risonanza è possibile fare riferimento 
alla ammettenza equivalente      
             
 
   
 
 




    
   
   
     
  
Eq. 3.9 
     
   
   
     
  
Eq. 3.10 
Alla risonanza, la suscettanza    del condensatore    deve essere scelta in modo tale da 
annullare la parte immaginaria dell’ammettenza    . Questo si ottiene scegliendo    in 
accordo con l’espressione 
   
  
   
  
   
   
 
 
   
   
   
     
  
Eq. 3.11 
Mentre l’impedenza di ingresso alla risonanza è pari a 
   
     
  
 
   
 
   
     
 
   
     
   
 











3.3 Proprietà dielettriche dei tessuti 
Al fine di calcolare il SAR (Specific Absorption Rate) utilizzando codici numerici, è 
necessario conoscere le proprietà dielettriche di tutti i tessuti interessati, ed in particolare 
le loro costanti dielettriche complesse alla frequenza di lavoro [20]. 
La definizione della costante dielettrica relativa complessa può essere fatta discendere 
dall’equazione di Ampere-Maxwell: 






     
Eq. 3.14 
è la densità di corrente di cariche libere,  
       
Eq. 3.15 
è la densità di flusso elettrico.  
La Eq. 3.13 può essere quindi riscritta come: 
              
Eq. 3.16 
Nell’ipotesi di assenza di correnti elettriche impresse si ottiene: 
           
Eq. 3.17 
La densità di flusso elettrico è legata al campo elettrico   e al vettore di polarizzazione  
dalla relazione: 
        
Eq. 3.18 









                 
Eq. 3.19 
Consideriamo separatamente i seguenti casi: 
 Materiale dielettrico senza perdite 
 Materiale dielettrico con perdite ohmiche 
 Materiale dielettrico con perdite per rilassamento dielettrico 
 Materiale con perdite sia ohmiche che per rilassamento dielettrico 
 
 
3.3.1 Materiali dielettrici senza perdite 
Un materiale dielettrico senza perdite è un materiale isolante perfetto costituito da 
molecole elettricamente neutre. Ciò nonostante è possibile che ogni molecola i-esima o 
ogni elemento di volume i-esimo presenti una separazione di carica +q e –q a distanza r, 
che costituisce ciò che si definisce dipolo elettrico. Quando si applica un campo elettrico 
       ai capi di un materiale dielettrico ideale, esso si polarizza. Ciò significa che i dipoli 
elettrici presenti all’interno del materiale si dispongono istantaneamente in direzione 
antiparallela rispetto al campo elettrico     , generando un campo elettrico     , che si 
sottrae campo esterno. 
Per quanto detto, in un materiale dielettrico senza perdite la conducibilità risulta nulla 
     , mentre la polarizzazione è proporzionale al campo elettrico ed in fase con esso: 
       
Eq. 3.20 
                     
Eq. 3.21 
dove χ è la suscettività elettrica e           è la costante dielettrica relativa del 
materiale. 
Ponendo       e ricordando che    , la  Eq. 3.16 diventa: 











3.3.2 Materiali con perdite ohmiche 
La conducibilità   permette di tenere conto delle perdite di tipo ohmico, che, come è noto, 
si possono ricondurre alla interazione tra il campo elettrico e le cariche elettriche libere 
presenti nel materiale; la polarizzazione è ancora proporzionale ed in fase col campo 
elettrico e quindi vale ancora la Eq. 3.21. Ponendo  
         
 
   
 
Eq. 3.23 
nella Eq. 3.17 si ottiene l’ Eq. 3.16. Ciò significa che, anche nell’ipotesi di assenza di 
correnti impresse, all’interno di un materiale con perdite ohmiche si genereranno delle 
correnti indotte. 
 
3.3.3 Materiali con perdite per rilassamento dielettrico 
Le perdite per rilassamento dielettrico si presentano prevalentemente nei materiali 
formati da molecole polari, quali, ad esempio, i tessuti umani [21]. Per un dielettrico con 
perdite per rilassamento la limitata mobilità dei dipoli dà tipicamente origine a fenomeni 
dispersivi. La polarizzazione infatti non è in grado di seguire istantaneamente le variazioni 
del campo esterno applicato, il materiale pertanto raggiungerà il valore di equilibrio della 
propria polarizzazione con una certa costante di tempo  , detta costante di tempo di 
rilassamento dielettrico, alla quale corrisponde una frequenza di rilassamento    
 
   
. Le 
perdite per rilassamento dielettrico sono quindi legate alla interazione tra il campo 
elettrico ed i dipoli elettrici presenti nel materiale. In presenza di perdite dielettriche, la 
polarizzazione non riesce a mantenersi in fase col campo elettrico alla frequenza di lavoro; 
la conducibilità di tipo ohmico è nulla (   ) mentre, se        è il ritardo di fase di  
rispetto ad , possiamo scrivere: 
 
      











                                             
      
        
        
Eq. 3.25 
dove si è posto: 
  
           
Eq. 3.26 
  
            
Eq. 3.27 
Si definisce tangente di perdita dielettrica la seguente quantità: 
        
  
    
  
     
 
                        
                            
 
Mentre si definisce fattore di qualità la quantità: 
     
 
       
 
Ponendo     
     
  , l’ Eq. 3.17 diventa: 
           
        
        
Eq. 3.28 
3.3.4 Materiali con perdite ohmiche e per rilassamento 
dielettrico 
Nel caso più generale in cui si hanno sia perdite ohmiche che per rilassamento dielettrico l’ 
Eq. 3.16 diventa: 
              
        
        
Eq. 3.29 
che può essere ricondotta alla Eq. 3.17 ponendo: 
       
         
      
 











Nella pratica non è di fatto possibile distinguere le perdite dielettriche da quelle ohmiche. 
Quello che si osserva, nel materiale dove è presente un campo elettrico E, è una corrente 
elettrica con una componente in fase ed una in quadratura rispetto al campo stesso; alla 
prima di queste componenti risultano associate le perdite di energia che portano, tra 
l’altro, al riscaldamento del materiale. In definitiva, potremo riscrivere l’ Eq. 3.16 nel modo 
seguente: 
         
Eq. 3.31 
con 
            
Eq. 3.32 
A seconda dell’effettivo comportamento fisico del materiale potremo poi mettere in 
evidenza il carattere dielettrico delle perdite scrivendo: 
            
        
        
Eq. 3.33 
  
                                    
               
Eq. 3.34 
oppure il carattere ohmico: 
                 
       
Eq. 3.35 
  












3.3.5 Modelli di rilassamento dielettrico 
I modelli di rilassamento dielettrico riscontrabili in letteratura sono essenzialmente 
quattro [21].  
Il primo modello proposto è stato il 
                               
     
     
 
Eq. 3.37 
       
  
        
     
      
  
      
     
      
  
   
                                         Eq. 3.38 
  dove 
   rappresenta la costante dielettrica in regime statico:   
        per    
   rappresenta la costante dielettrica ad alta frequenza:   
        per    
  è invece la costante di tempo di rilassamento 
Un modello più accurato del fenomeno è costituito dal  
                                    
     
            
 
Eq. 3.39 
dove si introduce un esponente empirico   con      . Per      l’ espressione si 
riduce al Modello di Debye. 
Un’ulteriore modifica al Modello di Debye è rappresentata dalla equazione seguente, che 
definisce il 
                                        
     
          
 
Eq. 3.40 
con       . Per     l’ espressione si riduce al Modello di Debye. 
Applicando al Modello di Debye le modifiche del Modello di Cole-Cole e quelle del Modello 









                                          
     
               
 
Eq. 3.41 
I due esponenti   e   consentono di modificare la forma del rilassamento ed in particolare 
caratterizzano gli andamenti di coda, ossia gli andamenti ad alta e bassa frequenza 
rispetto alla frequenza del picco di   
  . In particolare l’esponente   controlla la larghezza 
del picco, mentre   ne controlla l’asimmetria. Fissando i valori     e     nella Eq. 3.41 
ritroviamo il Modello di Debye. Lasciando variare   e fissando    , si ottiene il Modello 
di Cole-Cole, utile per descrivere picchi di rilassamento molto allargati. Lasciando invece 
variare    e fissando    , si ottiene il Modello di Cole-Davidson, utile per rappresentare 
picchi asimmetrici.  
 
Fig.  3.3 (a) Andamento delle parti reale e immaginaria della permettività dielettrica in funzione della 
frequenza e (b) diagramma di Cole-Cole. In entrambe le figure l’equazione di Debye è rappresentata da 
linee continue, mentre le linee tratteggiate rappresentano l’andamento descritto dall’ equazione di 




3.3.6 Modello di Debye del secondo ordine 
Il modello utilizzato in CST MWS per i fenomeni di rilassamento dielettrico è in realtà la 
sovrapposizione di due modelli di Debye del primo ordine (Eq. 3.37), ognuno dei quali è 
caratterizzato da una propria costante dielettrica statica,   , e da un proprio tempo di 
rilassamento,  , mentre per entrambi i processi di rilassamento si considera la stessa 
costante dielettrica ad alta frequenza,   : 
                                                  
      
      
   
      











Gli andamenti della costante dielettrica      e della tangente di perdita         sono 
riportati in Fig.  3.4 e Fig.  3.5. 
 
Fig.  3.4 –Andamento della costante dielettrica dei tessuti considerati nel modello del sistema WPT 
Transcutaneo 
 
Fig.  3.5 –Andamento della tangente di perdita dei tessuti considerati nel modello del sistema WPT 
Transcutaneo 
 
In particolare è sufficiente fornire al software i valori di   
     e   
      o, 
equivalentemente   
     e        , per il range di frequenze considerato. Il software 
stesso provvederà a realizzare un fitting dei valori sperimentali secondo l’ Eq. 3.42. I valori 
sperimentali forniti, presi da [29], per il range di frequenze [1, 20]MHz  e per i tre tessuti 














             
1 990.76 0.24016 
1.95 864.14 0.38207 
2.90 755.93 0.49649 
3.85 666.41 0.5926 
4.80 592.93 0.67515 
5.75 532.42 0.74706 
6.70 482.22 0.81032 
7.65 440.22 0.8664 
8.60 404.73 0.91638 
9.55 374.47 0.96113 
10.50 348.44 1.0014 
11.45 325.87 1.0376 
12.40 306.15 1.0703 
13.35 288.8 1.1 
14.30 273.44 1.1269 
15.25 259.76 1.1513 
16.20 247.51 1.1734 
17.15 236.49 1.1936 
18.10 226.52 1.2119 
19.05 217.47 1.2286 
20 209.22 1.2438 






             
1 27.222 16.56 
1.95 23.083 10.175 
2.90 21.087 7.6141 
3.85 19.633 6.2673 
4.80 18.417 5.4534 
5.75 17.348 4.9166 
6.70 16.393 4.5395 
7.65 15.536 4.2611 
8.60 14.765 4.0469 
9.55 14.071 3.876 
10.50 13.447 3.7354 
11.45 12.885 3.6162 
12.40 12.379 3.5128 
13.35 11.922 3.4211 
14.30 11.509 3.3383 
15.25 11.135 3.2625 
16.20 10.796 3.192 
17.15 10.487 3.126 
18.10 10.206 3.0637 









20 9.7146 2.9476 





             
1 1836.4 4.9204 
1.95 850.55 5.9198 
2.90 542.17 6.4762 
3.85 400.32 6.7551 
4.80 320.69 6.8714 
5.75 270.27 6.89 
6.70 235.69 6.8486 
7.65 210.59 6.7698 
8.60 191.58 6.668 
9.55 176.7 6.5522 
10.50 164.75 6.4285 
11.45 154.95 6.3008 
12.40 146.77 6.1718 
13.35 139.83 6.0434 
14.30 133.88 5.9167 
15.25 128.72 5.7925 
16.20 124.2 5.6713 
17.15 120.21 5.5535 
18.10 116.66 5.4393 
19.05 113.48 5.3286 
20 110.62 5.2216 












3.4 Modello Elettromagnetico 
Il sistema proposto è costituito da due antenne a loop in near field. Il loop in trasmissione è 
esterno, mentre il loop in ricezione è impiantato sotto cute. I due elementi hanno stesse 
dimensioni (Tab.  3.4). Poiché il loop in ricezione dovrà essere impiantato è importante 
che esso sia relativamente piccolo. Le dimensioni sono state pertanto fissate prendendo 
come riferimento quelle proposte nei sistemi WPT analizzati nello stato dell’arte (Cap. 2). 
Il materiale usato è il rame con conducibilità               . In una eventuale 
protipazione dei loop proposti, si potrebbe prevedere di stampare l’anello conduttore su 
un substrato isolante ed adesivo, in modo da realizzare 
 un cerotto indossabile dal paziente, per quanto riguarda il loop esterno 
  assicurare una certa flessibilità, per quanto riguarda il loop interno  
 
 




















Fig.  3.7 – Modello dei tessuti 
 
Fig.  3.8 – Modello dei tessuti in sezione 
Entrambi i loop sono stati portati a risuonare alla frequenza di 13.56MHz singolarmente, 
ponendo in parallelo ad ognuno di essi una capacità, il cui valore è stato scelto in modo 
tale da annullare la parte immaginaria dell’ammettenza di ingresso     (Eq. 3.67 e Eq. 
3.70), calcolata tramite CST MWS. 
Successivamente i due loop sono stati considerati nel loro complesso. Il sistema 
complessivo può essere visto come una rete due porte, descritta dai parametri di 
scattering S [19]. La porta 1 è posta in corrispondenza del loop in trasmissione, la porta 2 è 
posta invece in corrispondenza del loop in ricezione. In particolare è stato massimizzato il 
parametro di scattering      , il quale tiene conto di quanta potenza trasmessa alla porta 1 










Fig.  3.9 – Rete due porte caratterizzata attraverso i parametri S 
 
In un primo momento il loop in trasmissione è stato posto sulla superficie della pelle, 
mentre il loop in ricezione è stato posto a una distanza        da quello in 
trasmissione, sulla superficie del tessuto muscolare, tenendo conto degli spessori medi dei 
tessuti coinvolti, trovati in letteratura [11]. I tessuti sono stati modellati come mezzi 
dispersivi, attraverso il modello di Debye del secondo ordine, come descritto nel paragrafo 
3.3.5. Dall’ottimizzazione del parametro      , è emerso che i valori delle due capacità in 
parallelo devono essere uguali, come verrà spiegato più in dettaglio nel paragrafo 3.6.4. 
La frequenza di lavoro scelta è            . Alle frequenze di lavoro dell’ordine di 
centinaia di kHz, a cui operano i sistemi TET analizzati nello stato dell’arte (Cap. 2), i valori 
delle capacità da porre in parallelo ai loop, fissate le dimensioni, risultano eccessivamente 
elevati per il sistema proposto. Valori superiori alle decine di MHz sono stati invece 
scartati in quanto all’aumentare della frequenza aumentano le perdite nei tessuti. Per 
questo motivo è stata scelta una frequenza di lavoro dell’ordine delle decine di MHz. Il 
motivo per cui è stata scelta nello specifico la frequenza             risiede invece nel 
fatto che tale frequenza è la frequenza centrale della banda ISM4 [           
          ]. 
Lo studio è stato condotto con l’ausilio del software CST MWStudio. 
 
 
                                                          









3.5 Modello circuitale 
Il modello circuitale relativo al sistema WPT Transcutaneo è riportato in Fig.  3.10 
 
Fig.  3.10 - Modello Circuitale Sistema WPT Transcutaneo 
dove 
      corrente in ingresso 
                parallelo tra la resistenza interna del generatore di tensione in 
ingresso e la resistenza parassita associata agli elementi in trasmissione 
      induttanza associata al loop in trasmissione  
      capacità in parallelo al loop in trasmissione 
      induttanza associata al loop in ricezione, impiantato sotto cute 
      capacità in parallelo al loop in ricezione 
      resistenza parassita associata agli elementi in ricezione 
     corrente indotta 
     
 
     
   coefficiente di accoppiamento tra i loop 
E’ possibile ottenere la mutua induttanza M attraverso la  formula di Neumann (Eq. 
3.43)[24] 
         




  è il flusso di campo magnetico, che in generale vale: 
       
    
  
  
     











dove   e   sono rispettivamente i contorni della struttura primaria e secondaria, mentre   
ed    sono rispettivamente gli elementi di integrazione (Fig.  3.11). 
 
Fig.  3.11 – Struttura primaria e secondaria con i loro rispettivi contorni ed elementi di integrazione 
Non sempre è possibile risolvere l’ Eq. 3.44 per via analitica. In generale è preferibile un 
approccio numerico. 
3.5.1 Circuiti RLC  parallelo 
Se si considerano separatamente la parte di sinistra e la parte di destra del circuito in Fig.  
3.10, si ottengono due circuiti RLC parallelo.  
 
Fig.  3.12 – Circuito equivalente del loop in trasmissione  
L’impedenza di ingresso del circuito in Fig.  3.12 è data dalla Eq. 3.45 
    
 
 
   
 
 
    
     
 
Eq. 3.45 
Come mostrato nella Eq. 3.48, per un circuito RLC parallelo la parte immaginaria dell’ 









        
    
    
                         
 
Eq. 3.46 
         
            
         
                         
 
Eq. 3.47 
Alla risonanza     
 
     
 per cui         diventa 
               
           
 
    
        
      
 
    




     
   
 
 
   
Eq. 3.48 
3.5.2 Circuiti RLC serie 
Consideriamo ora un circuito RLC serie  (Fig.  3.13).  
 
Fig.  3.13 – Circuito RLC serie  
 
L’impedenza di ingresso del circuito in Fig.  3.13 è data dalla Eq. 3.49 
             
 




Come mostrato nella Eq. 3.52, per un circuito RLC serie la parte immaginaria dell’ 









         
Eq. 3.50 
 
         
          




Alla risonanza     
 
     
 per cui         diventa 
               
 
 
    
       
   
   
Eq. 3.52 
3.5.3 Circuiti RLC serie accoppiati 
Consideriamo ora due circuiti RLC serie accoppiati (Fig.  3.14).  
 
Fig.  3.14 – Circuiti RLC serie accoppiati 
Le frequenze di risonanza di ciascuno dei due circuiti sono: 
   
 
     
               
 
     
       
Eq. 3.53 
Consideriamo l’effetto dell’accoppiamento tra i due circuiti introducendo la mutua 











   





      
 
  
       
  





      
 
  
       
  
Eq. 3.54 






   




    








    
    
    




    








    
    
  
Eq. 3.55 
Assumendo soluzioni armoniche del tipo       
    e tipo       
   , ponendo 
 
    




    
   
  e assumendo    e    piccole, si ottiene: 




   
Eq. 3.56 




   
Eq. 3.57 
Moltiplicando le Eq. 3.56 e Eq. 3.57 tra loro si ottiene: 
              
 
  
    
      
Eq. 3.58 
con   
 
     
     in Fig.  3.14 
Risolvendo rispetto a  si ottengono le frequenze di risonanza.  
Nel caso semplice in cui 
  




      
         
      









   
  
    
 
Eq. 3.60 
Le due frequenze positive sono: 
   
  
    
               
  
    
 
Eq. 3.61 
L’ampiezza della corrente per tre diversi valori del coefficiente di accoppiamento   sono 
riportati in Fig.  3.15 
 
Fig.  3.15 – Ampiezza della corrente in circuiti RLC accoppiati 
L’ espressione per il calcolo del coefficiente di accoppiamento   è dato dalla Eq. 3.62 
  
 
     
 
Eq. 3.62 
E’ possibile ottenere la mutua induttanza M attraverso la formula di Neumann, come già 
discusso in precedenza (Eq. 3.43 e Eq. 3.44). 
Tornerà utile in seguito fare ricorso alla seguente relazione tra tensione/corrente e il 
parametro di scattering       [15]. 





















3.5.4 Conversione RLC parallelo – RLC serie 
Sebbene il modello circuitale del sistema proposto consista di due circuiti RLC parallelo 
accoppiati è possibile fare riferimento a quanto appena esposto per i circuiti RLC serie 
accoppiati, a patto di convertire i circuiti RLC parallelo nei loro circuiti RLC equivalenti 
serie [23]: 
   
    
 
  
    
  
Eq. 3.64 
   
  
   
  
   
  
Eq. 3.65 
Dove con   e    si indicano rispettivamente la resistenza e la reattanza del circuito RLC 











3.6 Dimensionamento del sistema di risonatori 
3.6.1 Loop in trasmissione 
 





Tab.  3.5 
 
Il loop in trasmissione è stato analizzato in spazio libero. In un primo momento si è 
considerato il loop in assenza della capacità e di esso sono stati calcolati i parametri Y 
tramite FEM. E’ stata estratta la parte immaginaria del parametro    , che nel caso 
specifico coincide con    . La condizione per la risonanza è data dalla Eq. 3.66. 
                                                             
Eq. 3.66 
dove  
            
La reattanza del loop è ovviamente di tipo induttivo; per annullare la             sarà 
perciò necessario introdurre nel modello una capacità tale che:  
   
       
    
 
Eq. 3.67 
















La  capacità di valore   , calcolata applicando l’ Eq. 3.67, è stata posta in parallelo al loop 
nel modello elettromagnetico, come mostrato in Fig.  3.17, e di esso sono stati calcolati i 
parametri Z. 
 






Tab.  3.6 
 
Il circuito equivalente del loop in trasmissione con capacità parallelo è mostrato in Fig.  
3.12. Mentre dall’ Eq. 3.48 discende che, per il modello elettromagnetico in Fig.  3.17, deve 
essere: 
                
Eq. 3.68 
In Fig.  3.18 si riporta l’andamento della            al variare della frequenza, per il 

















Fig.  3.18 – Parte Immaginaria dell’ impedenza di ingresso del loop in trasmissione 
 
 
3.6.2 Loop in ricezione 
Il loop in ricezione è immerso nei tessuti (Fig.  3.8). Anch’esso in un primo momento è 
stato considerato in assenza della capacità e ne sono stati i parametri Y tramite FEM. E’ 
stata estratta la parte immaginaria del parametro    , che nel caso specifico coincide con 
   . La condizione per la risonanza è data dalla Eq. 3.69 
                                                         
Eq. 3.69 
dove  
            
La reattanza del loop anche in questo caso è di tipo induttivo; per annullare             
sarà perciò necessario inserire una capacità tale che: 
   
       
    
 
Eq. 3.70 
Si confronti l’ Eq. 3.70 con l’ Eq. 3.11. 
La capacità di valore   , calcolata applicando l’ Eq. 3.70, è stata posta in parallelo al loop in 
ricezione nel modello elettromagnetico e di esso sono stati calcolati i parametri Z. Mentre 









               
Eq. 3.71 
In Fig.  3.19 si riporta l’andamento della            al variare della frequenza per il loop 
in ricezione, immerso nei tessuti. 
 











3.6.3 Sistema complessivo 
Successivamente i loop in trasmissione e in ricezione sono stati posti ad una distanza di 
       l’uno dall’ altro, il che corrisponde a porre il loop in trasmissione sulla 
superficie della pelle e il loop in ricezione sulla superficie del tessuto muscolare, come 
mostrato in Fig.  3.20. Ognuno dei due loop ha una capacità parallelo, scelta in modo da far 
risuonare ciascuno di essi alla frequenza             (paragrafi 3.6.1 e 3.6.2). 
 








In sistema mostrato in Fig.  3.20 può essere visto come una rete due porte, caratterizzabile 
attraverso i parametri di scattering,   [15] [19]. In particolare il parametro       dà un’ 
indicazione su quanta della potenza trasmessa alla porta 1, posta in corrispondenza del 
loop in trasmissione, viene effettivamente ricevuta alla porta 2, posta in corrispondenza 
del loop in ricezione. L’ andamento del parametro       in funzione della frequenza è 






















Fig.  3.21 - |S21| - Sistema WPT Transcutaneo per d=15mm 
 
L’andamento di          ottenuto è analogo a quello ottenuto per il sistema FREE-D, 
analizzato nel paragrafo 2.2. Per valori elevati del coefficiente di accoppiamento    , ossia 
quando i loop si trovano a distanze relativamente piccole, si ha uno split in frequenza del 
picco di         . Il picco di sinistra rappresenta il modo in bassa frequenza, in fase, 
mentre il picco di destra rappresenta il modo in alta frequenza, in contro-fase [15]. Come 
sarà verificato nel seguito della trattazione, all’aumentare della distanza tra i loop, e 
dunque al diminuire di    , la separazione tra i due picchi diminuisce, finché essi 
convergono ad una frequenza   . Questo punto di convergenza è il punto di 
accoppiamento critico e rappresenta la più grande distanza a cui il sistema può 
trasmettere alla massima efficienza. Per     maggiore di          il sistema si dice sovra-
accoppiato (overcoupled) e può operare ad entrambe le frequenze con la massima 
efficienza. Per     minore di           il sistema si dice sotto-accoppiato (undercoupled) e la 
potenza trasferita diminuisce all’aumentare della distanza. Si può dunque concludere che 
il dimensionamento fin qui realizzato porta il sistema a lavorare in regime overcoupled, 
poiché la separazione tra i due picchi è ancora visibile. All’aumentare della distanza tra i 
loop il sistema si porterà progressivamente verso il punto di accoppiamento critico. Oltre 
tale punto il trasferimento di potenza diminuirà progressivamente. Come verrà chiarito 
nel seguito, per le distanze operative a cui lavorerà, il sistema finale si troverà nell’intorno 
del punto critico, in cui il trasferimento di potenza è massimo alla frequenza   . Inoltre, se 









tramite le Eq. 3.64 e Eq. 3.65, è possibile ricondurre l’andamento di          a quello 
riportato in Fig.  3.15. Poiché si è imposto 
    
 
     
     
 
     
            
le frequenze a cui si trovano i picchi sono date dalla Eq. 3.61, che applicata al caso specifico 
diventa 
   
   
    
               
   
    
 
Eq. 3.72 
La frequenza a cui convergeranno i picchi all’aumentare della distanza sarà: 
   
   
  











In seguito al dimensionamento, descritto nei paragrafi 3.6.1, 3.6.2 e 3.6.3 si è ottenuto 
                        
Si vuole ora ottimizzare tale parametro, al fine di massimizzare il trasferimento di potenza 
dalla porta 1 alla porta 2. Considerando che esistono dei vincoli sulle dimensioni dei loop, 
a causa del fatto che uno dei due dovrà essere impiantato e l’altro indossato, i parametri 
liberi del sistema sono essenzialmente le due capacità parallelo. Si potrebbe pensare di far 
variare leggermente le dimensioni dei loop in un secondo momento, ma il margine di tale 
variazione resta comunque limitato. 
 
3.6.4.1 Variazione dei valori delle capacità    e    
1. Variazione di    con          fissata 
 
Fig.  3.22 – andamento di          -    variabile    fissato 
2. Variazione di    con          fissata 
 









Osservando i risultati riportati in Fig.  3.22 e Fig.  3.23 si note che: 
 Per      ,           viene massimizzato 
 Per valori di capacità maggiori l’andamento di           si sposta a frequenze 
minori e viceversa. 
Ponendo in parallelo a ciascuno dei due loop una capacità        , la frequenza di 
“centro banda” del sistema diventa diversa da            . Sarà pertanto necessario 
ottimizzare nuovamente il valore di tale capacità in modo da portare il sistema a lavorare 
alla frequenza scelta.  
Per            ,             
 
Fig.  3.24 - andamento di          -             
 
Per            ,             
 









Il valore di   che permetterà di ottenere una ,             sarà pertanto compreso tra 
      e      . In particolare si ottiene il risultato desiderato per           (Fig.  3.26), 
dove 
 
                        
 











4. Analisi della stabilità del sistema 
Si passa ora ad analizzare la sensibilità del sistema alla variazione di alcuni parametri.  
Il primo parametro considerato è la variazione della posizione relativa dei loop. Poiché il 
loop in ricezione è impiantato, la sua posizione sarà fissata. Il loop in trasmissione si trova 
invece all’esterno del corpo del paziente. Si è supposto che esso si trovi sulla superficie 
della pelle, allineato con il loop impiantato. Tuttavia nell’applicazione finale è possibile che 
esso: 
1. Non aderisca perfettamente alla superficie dei tessuti 
2. Sia leggermente disallineato rispetto al loop impiantato 
Un ulteriore parametro da considerare è inoltre lo spessore dei tessuti. I valori attribuiti 
fino a questo momento agli spessori dei tessuti sono valori medi, ma nella pratica ciascun 
paziente ha dei valori specifici che possono differire da quelli fin qui considerati. Ad 
esempio, un paziente obeso avrà uno spessore di tessuto adiposo sottocutaneo maggiore.   
4.1 Sensibilità alla variazione della distanza 
Con riferimento alla Fig.  4.1 viene fatta variare la distanza tra i due loop, allontanando 
progressivamente il loop in trasmissione dalla superficie della pelle. Per ogni valore di 
distanza,      , è stato valutato il parametro      . 
 










Fig.  4.2 -          al variare di       




Tab.  4.1 
Con riferimento alla Tab.  4.1, si osserva che: 
Per una       tra         il trasferimento di potenza aumenta di circa il 4%, in quanto i 
picchi caratteristici dell’andamento di          tendono a convergere alla frequenza di 
interesse. 
Per una        tra           il trasferimento di potenza alla Porta 2 (ricevente) 
diminuisce  
 di circa il 5% rispetto al caso in cui          ,  
 di circa il 9% rispetto al caso in cui          , cui corrisponde il valore 
massimo di           
La diminuzione della potenza trasferita è dovuta alla diminuzione del coefficiente di 
accoppiamento   tra i due loop, all’interno del quale è contenuta la dipendenza tra il flusso 
concatenato e la distanza tra i due loop (Eq. 3.43 e Eq. 3.44). Il comportamento del sistema 









nel paragrafo 2.2, con particolare riferimento alla Fig.  2.51, come già discusso nel 
paragrafo 3.6.3. 
4.2 Sensibilità alla variazione dell’ allineamento assiale 
Con riferimento alla Fig.  4.3, il loop in trasmissione viene traslato nelle due direzioni sulla 
superficie della pelle. In particolare viene traslato prima in direzione   di una quantità     
compresa tra          e poi in direzione   di una quantità    . Per ogni traslazione 
viene valutato         . 
4.2.1 Traslazione lungo   
 
Fig.  4.3 – Traslazione del loopTx lungo la direzione   
 









4.2.2 Traslazione lungo   
 
Fig.  4.5 – Traslazione del loopTx lungo la direzione   
Essendo il sistema simmetrico sul piano   , la sensibilità alla traslazione lungo la 
direzione   sarà del tutto analoga a quella lungo la direzione  , come mostrato in Fig.  4.6. 
 
Fig.  4.6 -          al variare del disallineamento assiale (asse y) 
Dai grafici riportati in Fig.  4.4 e Fig.  4.6  si nota come l’andamento dell’ |S21(f)| sia 









4.3 Sensibilità alla variazione degli spessori dei tessuti 
 
Fig.  4.7 – Spessori dei tessuti 
4.3.1 Variazione dello spessore della pelle 
In Fig.  4.8 è mostrata l’andamento di          per diversi valori di spessore della pelle. Si 
vede come, per uno spessore minimo pari a    , i picchi tipici di          siano più 
distanziati. Ciò indica un maggiore accoppiamento tra i loop, che per spessori minori si 
trovano a distanze minori (paragrafo 2.2, Fig.  2.51). Nel nostro caso però questo 
andamento comporta una diminuzione del trasferimento di potenza alla frequenza di 
lavoro (           ) quasi del     rispetto allo spessore medio di    , considerato 
inizialmente. Tuttavia il valore              è da considerarsi accettabile, tanto più che 
tale valore si ottiene per uno spessore di    , raramente riscontrabile, mentre gli 
spessori tipici per la pelle del torace sono       . 
 









4.3.2 Variazione dello spessore del Tessuto Adiposo 
sottocutaneo 
Come mostrato in Fig.  4.9 il sistema risulta estremamente sensibile alle variazioni dello 
spessore del tessuto adiposo sottocutaneo, con una riduzione di          di circa il     
ogni     di tessuto aggiunto. Si arriva a valori di          inferiori a     per uno spessore 
di tessuto pari a     , spessore riscontrabile frequentemente in pazienti in sovrappeso. 
 
Fig.  4.9 - |    (f)| al variare dello spessore di tessuto adiposo 
4.3.3 Variazione dello spessore del tessuto muscolare 
Infine  viene valutato l’andamento di           al variare dello spessore del tessuto 
muscolare. In Fig.  4.10 sono riportati gli andamento, pressoché identici per spessori 
compresi tra    e      . 
 









5. Distribuzione del SAR Locale 
Per valutare la fattibilità del sistema è stata calcolata la distribuzione del SAR nei tessuti. 
La distribuzione del SAR locale per un mezzo omogeneo alla frequenza     è data dalla Eq. 
5.1 
    
 
 






         
 
 
  è l’ampiezza del campo elettrico 
          è la conducibilità del mezzo alla frequenza di lavoro 
   
  
  
  è la densità del mezzo 
Per valutare se la distribuzione di SAR rispetta i limiti imposti dalla normativa ICNIRP, i 
valori di campo elettrico devono essere mediati su un elemento di volume corrispondenti 
a 10g di tessuto. Nel caso specifico il modello usato per i tessuti è un modello multilayer 
(Fig.  5.1). L’elemento di volume corrispondente a 10g di tessuto sarà perciò diverso per i 
tre tessuti considerati, in quanto ognuno di essi ha diversi valori di densità, oltre che 
diversi valori di conducibilità. I valori di conducibilità e densità dei tessuti sono noti in 
letteratura. In particolare i valori della conducibilità alla frequenza di lavoro sono dati in 
[29], mentre i valori di densità sono dati in [30]. I valori di campo elettrico sono stati 
estratti da CST MWS, che tiene in considerazione le proprietà elettriche dei tessuti (cfr. 










Fig.  5.1 – Modello dei Tessuti 
 Skin Fat  Muscle 
        5 10 100 




1050 909.4 1509.9 
         0.0002 0.0134 0.2035 
Tab.  5.1 
Considerando una massa pari a 10g ed una densità 





si ottiene un volume 
      
 
     
                    
Eq. 5.2 
Se si sceglie un volume cubico, la lunghezza di ogni lato sarà data da 
                              
       
Eq. 5.3 
Nel modello dei tessuti utilizzato però non è disponibile uno spessore              









parallelepipedo, la cui dimensione lungo   sia al massimo pari a           . Ad 
esempio:  
                     
Eq. 5.4 
        
     
               
       
Eq. 5.5 
Un discorso analogo vale per gli altri due tessuti. E’ però preferibile dare lo stesso peso alle 
componenti di campo elettrico nelle tre direzioni e per i tre tessuti. Per far questo è 
necessario scegliere un volume cubico, uguale per i tre tessuti. Le dimensioni del volume 
elementare sono state perciò calcolate a partire da una densità media, pesata in base agli 
spessori dei tessuti. 
La massa totale del parallelepipedo che modella i tessuti è data dalla Eq. 5.6 
                                                                
Eq. 5.6 
Mentre il volume può essere espresso dalla Eq. 5.7 
                                     
Eq. 5.7 
Dalla Eq. 5.6 e Eq. 5.7 si ricava l’espressione della densità equivalente per i tessuti (Eq. 5.8) 
    
    
    
 
                                           
                        
 
Eq. 5.8 
Considerando una massa      si ottiene il volume elementare corrispondente, su cui 
verranno mediati i valori        , tramite l’ Eq. 5.9 
    
 
   
 
   
      
 
   
           
Eq. 5.9 









                
 
      
Eq. 5.10 
In Fig.  5.2  è riportata la distribuzione del SAR Locale sul piano    per   fissato, per una 
potenza di ingresso pari alla massima potenza richiesta dalla pompa cardiaca, ovvero 
       .  
 
        
Fig.  5.2 – Distribuzione del SAR Locale sul piano xy per z fissata -        
 
 
Si considerino ora i valori massimi di SAR al variare di   e per una         (Fig.  5.3). 
Tali valori dovranno essere confrontati con i limiti imposti dalla normativa ICNIRP (Tab.  
5.2). Si osserva che il massimo valore di SAR è circa un ordine di grandezza inferiore 



















(head and trunk) 
       
Occupational 
exposure 
            10 
 General public 
exposure 
            2 
Tab.  5.2 
  
                                                          
5
 La popolazione occupationally exposed è formata da individui adulti esposti a campi 
elettromagnetici sotto condizioni note che, essendo consapevole dei potenziali rischi a cui va 
incontro, è in condizione di prendere delle precauzioni. La popolazione general public invece è 
composta da individui di ogni età e con condizioni di salute variabili; può quindi includere gruppi di 
individui particolarmente suscettibili agli effetti dei campi elettromagnetici. Nella maggior parte dei 
casi gli individui della popolazione public non sanno di essere esposti a campi elettromagnetici e 









5.1 Distribuzione del SAR al variare della distanza tra i loop 
 
Fig.  5.4 – Modello del sistema al variare della distanza tra i loop 
 
Si vuole ora valutare la distribuzione del SAR locale al variare della distanza tra il loop in 
trasmissione e il loop in ricezione, al fine di verificare se il sistema rispetta la normativa 
anche per piccole variazioni di tale parametro. In particolare si considerano i valori 
massimi di SAR lungo la direzione z, per una potenza di ingresso         e per una 
distanza tra il loop in trasmissione e la superficie della pelle pari a 
            
            
             
 
Tali valori corrispondono ad una distanza tra i due loop pari a  
                 
                 











Fig.  5.5 – Distribuzione del SAR all’interno dei tessuti al variare della distanza tra il loop in 
trasmissione e la superficie della pelle -        
 
Rispetto al caso          , i valori massimi di SAR aumentano per           , 
per poi diminuire per           . Questo comportamento è correlato all’andamento 
di          , ossia alla potenza trasferita al loop in ricezione alla frequenza di lavoro. La 
potenza trasferita a sua volta è correlata al coefficiente di accoppiamento  , che dipende 
dalla distanza.  
 










Riassumendo, alla frequenza di lavoro            , a parità di potenza in ingresso 
(        : 
 Il SAR aumenta all’aumentare della potenza trasferita, rappresentata da           
           per 
          (over-coupling) aumenta all’aumentare della distanza 
          (under-coupling) diminuisce all’aumentare della distanza 
 




0 0.86 0.55 
5 0.9 0.61 
10 0.8 0.49 











5.2 Distribuzione del SAR al variare del raggio dei loop 
Si vuole ora studiare l’effetto della diminuzione del raggio dei loop sulla distribuzione di 
SAR. Variando le dimensioni dei loop varia la frequenza di risonanza di trasmettitore e 
ricevitore, e di conseguenza la frequenza di lavoro del sistema. Per fare un confronto a 
parità di condizioni è necessario che la frequenza di lavoro sia            . Il sistema è 
stato perciò ridimensionato e ottimizzato per il nuovo valore di raggio dei loop, seguendo 
il procedimento descritto nel paragrafo 3.6. I dimensionamenti nei due casi considerati 
sono riportati in Tab.  5.4 e Tab.  5.5. 
 
Fig.  5.7 – Trasmettitore e Ricevitore del Sistema WPT Transcutaneo 
 
Dimensionamento 1 
      20mm 
      2.54mm 
      1.8nF 
Tab.  5.4 
 
Dimensionamento 2 
      10mm 
      2.54mm 
      0.67nF 











La distribuzione del SAR è riportata in Fig.  5.8.  
 
Fig.  5.8 – Distribuzione del SAR all’interno dei tessuti al variare del Raggio dei loop -        
 
Confrontando la distribuzione del SAR, mostrata in Fig.  5.8, con gli andamenti di         , 
mostrati in Fig.  5.9, si osserva che: 
 per            il SAR diminuisce, ma diminuisce anche il trasferimento di 
potenza alla frequenza di lavoro, in quanto                
 per            il SAR è maggiore, ma resta comunque un ordine di grandezza 
inferiore rispetto al limite dato dalla normativa INCIRP. Mentre                
 









5.3 Bilancio Energetico 
Parte della potenza trasmessa viene inevitabilmente dissipata. Per meglio comprendere il 
funzionamento del sistema può essere utile fare un bilancio energetico, in modo da 
quantificare la potenza assorbita dai diversi componenti, ma anche dai tessuti. Si consideri 
il sistema dimensionato e ottimizzato nel Cap. 3, riportato in Fig.  5.10 
 
Fig.  5.10 – Modello del sistema WPT Transcutaneo 
In Fig.  5.11 sono riportate le potenze in gioco 
 
Fig.  5.11 Potenze in gioco 
Con Power Stimulated si indica la potenza fornita alla porta 1 
Con Power Outgoing si indica la potenza riflessa alle porte 1 e 2 
Con Power Accepted si indica la potenza effettivamente trasmessa al sistema attraverso la 
porta 1, che è l’unica ad essere alimentata 
Con Losses si indica la potenza dissipata dal sistema 









                                             
Eq. 5.11 
 
Fig.  5.12 – Bilancio energetico – Potenza riflessa 
                                   
Eq. 5.12 
                                           
Eq. 5.13 
 
Fig.  5.13 Bilancio energetico – Potenza dissipata e Potenza persa per irradiazione 
Poiché il sistema WPT proposto sfrutta il principio del resonant inductive coupling, i campi 
elettromagnetici coinvolti sono prevalentemente non radiativi, come già discusso nel 









perdite sono attribuibili sia ai conduttori, ossia ai due loop, che ai dielettrici, ossia ai 
tessuti modellati come dielettrici dispersivi. Dalla Fig.  5.13 risulta che la potenza dissipata 
nei conduttori è maggiore della potenza dissipata nei tessuti. 
                                                            
Eq. 5.14 
 
Fig.  5.14 – Bilancio energetico – Perdite nei tessuti 
Si osserva che, tra i tessuti considerati, quello che assorbe una maggiore quantità di 












In questa tesi è stato proposto un sistema di Wireless Power Transfer Transcutaneo 
per alimentare un cuore artificiale. Il sistema sfrutta il principio del resonant inductive 
coupling, che descrive il trasferimento di potenza tra risonatori magneticamente 
accoppiati. I risonatori del sistema sono costituiti da due loop elementari di raggio 
      . Al fine di massimizzare il parametro          ) alla frequenza    
        , sono stati introdotti dei condensatori, il cui valore della capacità è stato 
ricavato da modelli circuitali equivalenti ed ottimizzato mediante simulazioni 
numeriche. Il sistema è stato dimensionato al fine di lavorare in un intorno del punto 
di accoppiamento critico, che rappresenta la più grande distanza a cui esso può 
trasmettere alla massima efficienza. Questa distanza segna il confine tra la regione di 
overcoupling, in cui è possibile trasferire potenza con un’efficienza pressoché 
costante, e la regione di undercoupling, in cui il trasferimento di potenza diminuisce 
all’ aumentare della  distanza. In questo modo, il sistema finale risulta pressoché 
stabile rispetto a piccole variazioni della distanza tra i due risonatori. Inoltre, esso 
risulta stabile alla variazione dell’allineamento assiale e, in particolare,          resta 
pressoché invariato per traslazioni lungo gli assi che arrivano fino a    . Il sistema 
risulta invece sensibile alla variazione degli spessori dei tessuti ed in particolare alla 
variazione del tessuto adiposo, per il quale si registrano diminuzioni di          fino al 
40%.  
Il sistema è stato dimensionato anche tenendo in considerazione le distribuzioni di 
SAR (Specific Absorption Ratio) nei tessuti. Per poter confrontare i valori di SAR con la 
normativa ICNIRP è stato necessario mediare i valori di campo elettrico su un volume 
di tessuto corrispondente a    . I valori massimi di SAR calcolati nei tessuti, sono 
inferiori al limite di      , dato dalla normativa.  
Infine è stato fatto un bilancio energetico per valutare le percentuali di potenza 
effettivamente trasmessa,  di potenza dissipata nei tessuti biologici e di potenza persa 
per irradiazione. Le perdite nei conduttori risultano maggiori delle perdite nei tessuti, 









elettromagnetici in gioco sono prevalentemente non radiativi, la potenza irradiata è 
pressoché nulla. La potenza fornita alla porta 1 viene in parte riflessa, ma il sistema 
risulta adattato quando il loop in trasmissione è posto in prossimità della superficie 
della pelle. Si veda Fig.  0.1. 
Sviluppi futuri 
 Analizzare          e SAR locale per diverse geometrie degli elementi risonanti 
(spirale planare, geometria elicoidale, spire quadrate etc…), per valutare se è 
possibile ridurre i valori di SAR, mantenendo             .  
 Considerare un modello geometrico più realistico per i tessuti. Ad esempio si 
potrebbe provare a modellare i tessuti con un cilindro, invece che con un 
parallelepipedo, in modo da tenere in considerazione la curvatura del busto.  
 Costruire un prototipo del sistema, modellando i tessuti con un fantoccio che abbia 
le stesse proprietà dielettriche dei tessuti coinvolti, e verificare la congruenza tra i 
risultati delle simulazioni e i risultati sperimentali 
 Ottimizzare l’adattamento di impedenza alle porte anche quando il loop in 
trasmissione si trova a maggiore distanza dalla pelle. Il sistema risulta adattato per 
piccole distanze tra il loop in trasmissione e la superficie della pelle (distanze 
   ). Mentre è disadattato per distanze  maggiori. Il problema può essere risolto 
tramite un adattamento di impedenza dinamico, descritto in [14]. 
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